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 ESTIMATION PAR OPTIMISATION MULTI-CORPS DE LA CINÉMATIQUE 3D 
DE GENOUX SAINS ET ARTHROSIQUES AU COURS D’ACCROUPISSEMENTS : 






Il existe un manque de consensus au sujet des mouvements du genou. Aucune des méthodes 
utilisées pour analyser la cinématique 3D du genou n’est acceptée de façon unanime par la 
communauté scientifique. Ces dernières présentent en effet des limites, soit en termes 
d’applicabilité en routine clinique, soit en termes de compensation des artéfacts des tissus 
mous (ATM). L’objectif principal de ce projet de doctorat consiste donc à améliorer 
l’évaluation fonctionnelle du genou en proposant une méthode de mesure de la cinématique 
3D qui soit à la fois précise, non invasive et peu irradiante. Cette méthode fait intervenir le 
système de captation du mouvement KneeKG™, la méthode d’optimisation multi-corps 
(MBO), et le système de radiographie biplan EOS®. 
 
Premièrement, les ATM affectant les mesures du KneeKG™ au cours d’accroupissements 
sous charge effectués par des sujets sains et arthrosiques ont été quantifiés à l’aide d’EOS®. 
L’impact de ces ATM sur la cinématique 3D du genou des sujets a ensuite été évalué. Cette 
étude montre que les ATM du KneeKG™ oscillent entre 3-9° et 5-13 mm, et qu’ils 
engendrent des erreurs de l’ordre de 9-10° et 7-10 mm au niveau de la cinématique 3D du 
genou. Deuxièmement, les accroupissements dynamiques et quasi-statiques effectués par les 
sujets ont été comparés en termes de cinématique 3D, de cinétique 3D et 
d’électromyographie des membres inférieurs. Cette étude montre que les deux conditions 
d’accroupissement sont similaires. Les différences cinématiques observées au genou sont 
inférieures à 1,5° et 1,9 mm. Troisièmement, les performances de huit combinaisons de 
modèles articulaires utilisées lors de la MBO pour compenser les ATM du KneeKG™ ont été 
évaluées. Cette étude montre qu’aucune des combinaisons actuelles n’est idéale pour corriger 
l’ensemble de ces ATM. Les erreurs de mesures résiduelles atteignent 13° et 7 mm après 
correction. Quatrièmement, des modèles personnalisés du genou ont été développés à partir 
de modèles 3D des os issus d’EOS®. Utilisés lors de la MBO, ces modèles personnalisés 
s’avèrent les plus efficaces pour corriger les ATM du KneeKG™. Les erreurs résiduelles 
oscillent entre 2-6° et 2-4 mm pour les rotations et déplacements des genoux sains et OA. 
Cinquièmement, la méthode de mesure développée a été mise à profit pour proposer une 
méthode de fusion de la géométrie 3D et de la cinématique 3D du genou, et ainsi calculer les 
surfaces de contact articulaires du genou. Les résultats obtenus par cette étude sont 
prometteurs. 
 
En conclusion, la combinaison du KneeKG™, de la MBO et du système EOS® a permis 
d’obtenir une méthode quantifiant de manière relativement précise, non invasive et peu 
irradiante la cinématique 3D de genou sains et OA au cours d’accroupissements dynamiques. 
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multi-corps, modèles articulaires personnalisés, accroupissement, arthrose. 
 3D KINEMATIC ANALYSIS OF HEALTHY AND OSTEOARTHRITIC KNEE 
DURING SQUAT WITH MULTI-BODY OPTIMISATION: 






There is currently a lack of consensus about the movements of the knee joint. None of the 
methods used to analyze 3D knee kinematics is unanimously accepted by the scientific 
community. These methods are limited in terms of applicability in clinical practice, or in 
terms of soft tissue artifacts (STA) compensation. The main objective of this PhD project is 
to improve the functional evaluation of the knee by proposing an accurate, non-invasive and 
low irradiating method for measuring 3D knee kinematics. This method involves the motion 
capture KneeKG™ system, the multi-body optimization method (MBO), and the biplane 
radiographic EOS® system. 
 
First, STA of the KneeKG™ were quantified with the EOS® system during weight bearing 
squats performed by healthy and osteoarthritic subjects. The impact of these STA on the 3D 
knee kinematics were evaluated. This study shows that STA of the KneeKG™ were about 3-
9° and 5-13 mm, and that they generate knee kinematic errors in the range of 9-10° and 7-
10 mm. Second, the dynamic and quasi-static squats performed by the subjects were 
compared in terms of 3D kinematics, 3D kinetics, and electromyography of the lower limbs. 
This study shows that the two squatting conditions are similar. The knee kinematic 
differences are less than 1.5° and 1.9 mm. Third, the performance of eight combinations of 
joint models used in MBO to compensate for STA of the KneeKG™ were evaluated. This 
study shows that none of the eight combinations is ideal for correcting all the STA of the 
KneeKG™. Knee kinematics errors are about 13° and 7 mm after MBO. Fourth, subject-
specific knee joint models were developed from the 3D bone models derived from EOS®. 
These subject-specific joint models used in MBO are the most effective to correct the STA of 
the KneeKG™. Measurement errors are in the range of 2-6° and 2-4 mm for rotations and 
displacements of healthy and osteoarthritic knees. Fifth, the measurement method was used 
to merge the 3D kinematics and the 3D geometry of the knee, and to calculate the surface 
contact of the knee. Results from this study are promising. 
 
In conclusion, the combination of the KneeKG™ system, the MBO, and the EOS® system 
has resulted in a relatively accurate, non-invasive and low irradiating method for measuring 
the 3D knee kinematics during dynamic squats performed by healthy and osteoarthritic 
subjects. 
 
Keywords: knee, 3D kinematics, 3D geometry, soft tissue artifacts, multi-body optimization, 
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L’analyse cinématique tridimensionnelle (3D) du système musculosquelettique est une des 
branches prédominantes de l’ingénierie biomécanique. Parmi les membres et articulations du 
corps humain les plus fréquemment étudiés figure le membre inférieur, et en particulier 
l’articulation du genou. Le genou, articulation volumineuse, complexe et relativement 
instable, est en effet sujet à de nombreux traumatismes et pathologies (Marieb, 2005). En 
touchant 40% des personnes âgées de plus de 70 ans, l’arthrose (OA) du genou prédomine 
ces affections (WHO, 2003; Zhang et al., 2007). Cette dernière est aujourd’hui considérée 
comme le trouble musculosquelettique le plus répandu à travers la planète, mais également 
comme l’une des maladies les plus dispendieuses à traiter (Hunter, 2009; WHO, 2003; Zhang 
et al., 2007; 2008). 
 
L’OA du genou se caractérise par une dégradation progressive et irréversible des surfaces 
articulaires, et est une des causes de douleurs et de perte de mobilité les plus fréquentes 
(Hunter, 2009; WHO, 2003; Zhang et al., 2007; 2008). Quatre-vingt pourcent des sujets 
souffrant d’OA du genou éprouvent ainsi une diminution de leurs capacités motrices pouvant 
aller, dans 25% des cas, jusqu’à l’incapacité à accomplir des tâches de la vie quotidienne 
comme marcher ou s’accroupir (WHO, 2003). Les symptômes de l’OA sont généralement 
décrits comme étant mécaniques puisqu’ils interviennent au cours d’activités physiques 
(Hunter, 2009). Il a d’ailleurs été suggéré qu’une cinématique 3D anormale du genou serait à 
l’origine de l’initiation de l’OA, tandis qu’une modification de la répartition des charges 
articulaires serait responsable de sa progression (Andriacchi, Koo et Scanlan, 2009). Certains 
phénomènes demeurent néanmoins largement incompris, tels que la grande variabilité des 
niveaux de douleurs exprimés par les sujets arthrosiques (OA) pour un même degré de 
dégradation des surfaces articulaires (Hunter, 2009). 
 
Il existe actuellement un manque flagrant d’informations quantitatives précises concernant 
l’impact de l’OA sur la cinématique 3D du genou, qui plus est au cours de mouvements 
actifs, sous charge, et de grande amplitude tels que les accroupissements (Hamai et al., 
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2009). Ces derniers constituent pourtant la deuxième activité dynamique la plus étudiée après 
la marche pour évaluer la fonction du genou en orthopédie (Fukagawa et al., 2012). Les 
accroupissements sont en effet considérés comme un des facteurs de risque de l’OA 
(Klussmann et al., 2008) et représentent l’activité physique la plus difficile à réaliser pour 
des sujets OA, et ce même après une chirurgie de remplacement total du genou (Weiss et al., 
2002). À notre connaissance, seules quatre études ont évalué avec précision la cinématique 
3D de genoux OA au cours d’accroupissements dynamiques (Hamai et al., 2009; Kitagawa et 
al., 2010; Mochizuki et al., 2013; Yue et al., 2011). Obtenir davantage d’informations à ce 
sujet s’avère donc essentiel à l’amélioration de notre compréhension de l’influence de l’OA 
sur la fonction et la mobilité du genou. 
 
Les méthodes employées par les quatre études citées plus haut sont très précises. Alliant 
tomographie axiale (CT-scan) et fluoroscopie monoplan (Hamai et al., 2009; Kitagawa et al., 
2010; Mochizuki et al., 2013), ou imagerie par résonnance magnétique (IRM) et fluoroscopie 
biplan (Yue et al., 2011), elles demeurent néanmoins irradiantes et/ou onéreuses (Brenner et 
Hall, 2007; Hunter, 2009). Ces méthodes se révèlent donc inutilisables en routine clinique, ce 
qui explique en grande partie le manque d’informations probantes concernant la cinématique 
3D des genoux OA. L’utilisation de systèmes de captation du mouvement, reposant sur le 
suivi de marqueurs cutanés à l’aide de caméras, permet de pallier à ces inconvénients. Bien 
que cette méthode soit largement répandue (Cappozzo et al., 2005), elle revêt néanmoins un 
problème majeur, à savoir sa grande imprécision. Les marqueurs cutanés se déplacent en 
effet par rapport aux os au cours d’un mouvement, ce qui génère des erreurs cinématiques – 
appelées artéfacts des tissus mous (ATM) – pouvant atteindre 20° et 30 mm en termes de 
rotations et de déplacements du genou respectivement (Peters et al., 2010). Afin de pallier ce 
problème, une multitude de méthodes visant à compenser les ATM a été développée au cours 
des 20 dernières années : technique de solidification (Chèze, Fregly et Dimnet, 1995), 
calibration dynamique (Lucchetti et al., 1998), optimisation multi-corps (Lu et O’Connor, 
1999), double calibration (Cappello et al., 2005), etc. Malheureusement, aucune d’entre elles 
ne fait l’unanimité au sein de la communauté scientifique, soit à cause de leur manque de 
validation (Duprey, Cheze et Dumas, 2010), soit en raison de leur incapacité à réduire 
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efficacement les ATM (Andersen et al., 2010; Leardini et al., 2005; Stagni, Fantozzi et 
Cappello, 2009), soit du fait de leur trop grande complexité (Cappello et al., 2005). 
 
Ainsi, il n’existe à l’heure actuelle aucune méthode à la fois simple, précise, non invasive et 
utilisable en routine clinique qui soit en mesure d’évaluer la cinématique 3D du genou, qu’il 
soit sain ou OA, au cours d’un accroupissement dynamique. L’objectif principal de ce projet 
de doctorat vise donc à améliorer l’évaluation fonctionnelle du genou en proposant une 
méthode innovante, basée sur des outils développés au Laboratoire de recherche en imagerie 
et orthopédie (LIO), et capable de quantifier la cinématique 3D de l’articulation tout en 
respectant les contraintes énoncées ci-dessus. Brièvement, cette méthode consiste à combiner 
deux approches permettant de réduire l’influence des ATM, à savoir un système d’attache 
externe et une méthode mathématique. Une fois élaborée, cette méthode de mesure permettra 
non seulement de raffiner notre compréhension de l’impact de l’OA sur la biomécanique du 
genou, mais également de proposer aux sujets OA un outil d’évaluation proposant des 
traitements personnalisés ainsi que des suivis quantitatifs précis de l’état fonctionnel de leur 
articulation. Cette méthode permettra aussi de quantifier les surfaces de contact articulaires 
du genou en fusionnant la géométrie 3D et la cinématique 3D de l’articulation. 
 
La revue de la littérature réalisée dans le cadre de ce projet est synthétisée au CHAPITRE 1. 
Ce dernier propose une brève description de l’anatomie et de la physiologie du genou, ainsi 
que de la pathophysiologie de l’OA. Le CHAPITRE 1 recense également les principales 
méthodes permettant de mesurer la cinématique 3D du genou et énumère les points forts et 
lacunes de chacune d’entre elles. Le CHAPITRE 2 présente ensuite les hypothèses et 
objectifs spécifiques du projet, et définit la méthodologie générale mise en œuvre pour le 
mener à bien. Chacun des objectifs spécifiques du projet a fait l’objet d’une publication, 
d’une soumission, ou d’une rédaction d’un article scientifique. Ces derniers constituent les 
CHAPITRE 3, CHAPITRE 4, CHAPITRE 5, et CHAPITRE 6. Le CHAPITRE 3 expose les 
travaux réalisés afin de quantifier les ATM affectant le système d’attache externe retenu dans 
cette étude, à savoir le KneeKG™. Le CHAPITRE 4 détaille les travaux ayant permis 
d’évaluer la biomécanique globale des membres inférieurs au cours d’accroupissements 
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dynamiques et quasi-statiques. En effet, la validation de notre méthode de mesure repose sur 
la comparaison des données cinématiques acquises au cours de ces deux conditions 
d’accroupissement. Le CHAPITRE 5 expose les performances de différentes combinaisons 
de modèle articulaires utilisées par la méthode d’optimisation multi-corps pour compenser 
l’influence des ATM au niveau de la cinématique 3D du genou, tandis que le CHAPITRE 6 
présente les performances de combinaisons intégrant des modèles personnalisés du genou. 
Finalement, le CHAPITRE 7 décrit les résultats préliminaires d’une des retombées du projet, 
à savoir la fusion de la géométrie 3D et de la cinématique 3D du genou et le calcul de ses 
surfaces de contact articulaires. Avant de conclure ce document, le CHAPITRE 8 fait une 
synthèse générale du projet et émet des recommandations pour de futurs travaux de 
recherche. 
 
 CHAPITRE 1 
 
 
REVUE DE LA LITTÉRATURE3 
 
 
1.1 Anatomie et physiologie du genou 
Avant de détailler l’ensemble des méthodes permettant d’évaluer la cinématique 3D du 
genou, nous avons jugé opportun de présenter succinctement l’anatomie et la physiologie de 
cette articulation, ainsi que la pathophysiologie de l’OA. De fait, nous traiterons ici des 
différentes structures qui octroient au genou sa remarquable mobilité, tout en abordant les 
conséquences de l’OA qui compromettent cette caractéristique fonctionnelle essentielle. 
 
1.1.1 Les articulations 
Le genou est, comme nous l’avons suggéré plus haut, « l’articulation la plus volumineuse et 
la plus complexe de toutes les articulations » du corps humain (Marieb, 2005, p. 209). Le 
genou est en effet constitué de trois articulations, à savoir deux articulations fémoro-tibiales 
et une articulation fémoro-patellaire (Marieb, 2005). Les deux premières articulations se 
situent entre les condyles et les plateaux médiaux et latéraux du fémur et du tibia 
respectivement (Figure 1.1). S’apparentant à des ellipsoïdes, ou plus simplement à des 
sphères, les condyles du fémur reposent sur les surfaces concaves des plateaux du tibia, 
généralement représentées par des sphères ou de simples plans (Martelli et Pinskerova, 2002; 
Parenti-Castelli et Sancisi, 2013; Turcot, 2007). La forme spécifique et la faible congruence 
des surfaces articulaires fémoro-tibiales octroient au genou une très grande mobilité mais 
aussi une stabilité restreinte (Turcot, 2007). Les plateaux du tibia sont néanmoins surmontés 
de deux disques fibro-cartilagineux en forme de croissants incurvés – les ménisques médial 
et latéral – dont le rôle est de stabiliser les articulations fémoro-tibiales tout en absorbant les 
chocs auxquels elles sont soumises (Figure 1.1) (Hunter, 2009; Marieb, 2005). 
                                                 
 
3 Veuillez noter que cette section a été en partie reprise de mon rapport d’examen doctoral DGA1033. 
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La troisième articulation du genou intervient entre la trochlée du fémur et la face postérieure 
de la rotule (Figure 1.1). Cette articulation autorise principalement le glissement de la rotule 
sur le fémur au cours des mouvements de flexion-extension fémoro-tibiale. En plus de 
protéger le genou, l’articulation fémoro-patellaire a pour fonction de maximiser les efforts 




Figure 1.1 L’anatomie du genou 
Adaptée de (Marieb, 2005, p. 272) 
 
Bien qu’elles soient distinctes, les articulations fémoro-tibiales et fémoro-patellaire sont 
« intimement liées de manière anatomique et fonctionnelle » (Turcot, 2007, p. 6). Leur 
combinaison confère au genou une grande mobilité 3D, qui ne peut être parfaitement décrite 
qu’à l’aide de six degrés de liberté (DDL) indépendants (Grood et Suntay, 1983). D’un point 
de vue clinique, ces six DDL se traduisent par trois rotations, soit la flexion-extension, 
l’abduction-adduction et la rotation interne-externe, et par trois déplacements, soit les 





Figure 1.2 Les six degrés de liberté du genou 
Adaptée de (Komdeur, Pollo et Jackson, 2002, p. 257) 
 
1.1.2 Les ligaments 
Le genou comporte plusieurs ligaments dont la fonction est de stabiliser et de guider les 
mouvements des articulations fémoro-tibiales et fémoro-patellaire. Les articulations fémoro-
tibiales sont entourées de six ligaments : les ligaments collatéraux médial (LCM) et latéral 
(LCL), les ligaments croisés antérieur (LCA) et postérieur (LCP) (Figure 1.1 et Figure 1.3), 
et les ligaments poplités oblique et arqué. Le LCM et le LCL jouent un rôle primordial dans 
le maintien de l’abduction-adduction et de la rotation interne-externe du genou. De son côté, 
le LCA représente le stabilisateur primaire du déplacement antérieur du tibia par rapport au 
fémur et d’hyper-extension de l’articulation du genou, tandis que le LCP limite le 
déplacement postérieur du tibia par rapport fémur. Finalement, les ligaments poplités oblique 





L’articulation fémoro-patellaire présente quant à elle trois ligaments principaux : le ligament 
patellaire et les rétinaculums patellaires médial et latéral (Figure 1.1 et Figure 1.3). 
Représentant le prolongement du tendon des muscles du quadriceps, ces trois ligaments 
stabilisent la rotule au niveau de la trochlée fémorale et participent activement au maintien du 
genou ainsi qu’à sa mise en mouvement (Marieb, 2005). 
 
 
Figure 1.3 Muscles, tendons et ligaments du genou 
Adaptée de (Marieb, 2005, p. 272) 
 
1.1.3 Les muscles 
Les nombreux muscles englobant le genou font partie des plus puissants du corps humain, et 
représentent les principaux stabilisateurs de l’articulation (Marieb, 2005). Plusieurs d’entre 
eux contrôlent directement les mouvements des articulations fémoro-tibiales et fémoro-
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patellaire. Les quadriceps – constitués du droit de la cuisse et des vastes médial, latéral et 
intermédiaire – sont responsables de l’extension du genou (Figure 1.3). De leur côté, les 
ischiojambiers – composés du biceps-fémoral, du semi-tendineux et du semi-membraneux – 
actionnent la flexion et la rotation interne-externe de l’articulation. Cinq autres muscles, 
moins volumineux que les précédents, interviennent également au niveau de la flexion et de 
la rotation interne du genou, à savoir le gracile, le sartorius, les gastrocnémiens, le plantaire 
et le poplité (Marieb, 2005). Pour de plus amples détails, les figures reportées en ANNEXE I 
page 169 illustrent de manière précise l’ensemble des muscles du genou, tandis que le 
Tableau-A I-1 page 171 synthétise leurs principales caractéristiques. 
 
Pour finir, il est bon de noter qu’en plus de mettre en mouvement les os du genou, les 
muscles précédemment cités jouent un rôle de protection primordial. Il a par exemple été 
démontré qu’une faiblesse des quadriceps entraine non seulement une diminution de la 
stabilité du genou, mais également une réduction de sa capacité à encaisser les chocs, ce qui 




L’OA du genou, ou gonarthrose, est une maladie dégénérative se caractérisant par une 
détérioration lente et irréversible du cartilage articulaire (Marieb, 2005; Tortora et 
Grabowski, 2001). Pouvant s’étendre à l’ensemble de l’articulation du genou, la gonarthrose 
se développe généralement au niveau du condyle fémoral médial (Figure 1.4). En effet, les 
principaux dommages observés chez les personnes touchées par la maladie se retrouvent au 
niveau de cette surface articulaire dans 32% à 58% des cas. Les taux de prévalence des autres 
surfaces articulaires du genou, à savoir la face postérieure de la rotule, le condyle fémoral 
latéral, la trochlée fémorale et les condyles tibiaux, atteignent quant à eux 11-21%, 9-20%, 6-
15%, et 5-11% des cas de gonarthrose respectivement (Curl et al., 1997; Hjelle et al., 2002; 
Menetrey et al., 2010). 
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Les causes précises de la gonarthrose demeurent à ce jour inconnues, et ce malgré sa grande 
incidence et les nombreuses recherches publiées sur le sujet (Hunter, 2009; Marieb, 2005). 
Les facteurs de risque menant à l’usure et à la dégradation progressive du cartilage sont en 
effet très nombreux et interdépendants. Parmi eux, on distingue les facteurs de risque 
biologiques comme l’âge, le sexe, l’ethnicité et la génétique, des facteurs de risque 
biomécaniques tels que le surpoids, la faiblesse musculaire – en particulier celle des 
quadriceps – la laxité articulaire, l’alignement osseux, etc. (Andriacchi, Koo et Scanlan, 
2009; Hunter, 2009; Turcot, 2007). Seuls facteurs influençables par de saines habitudes de 
vie, ou par des traitements chirurgicaux, les facteurs de risque biomécaniques sont 
aujourd’hui considérés comme les principaux acteurs du développement et de la propagation 
de la gonarthrose. En effet, en modifiant la cinématique 3D et la répartition des charges 
articulaires du genou, ces facteurs de risques biomécaniques participeraient directement à la 
pathogénèse de la maladie (Andriacchi, Koo et Scanlan, 2009; Hunter, 2009). 
 
 
Figure 1.4 Gonarthrose : détérioration initiale du condyle fémoral médial (A) ; 
détérioration complète de l’articulation du genou (B) 
Adaptée de (www.zimmer.com, 2011) 
 
Une fois le genou affecté par l’OA, son cartilage se dégrade progressivement, et à mesure 
que l’os sous-chondral est exposé, des excroissances osseuses se forment. Ces excroissances 
osseuses, également appelées ostéophytes, rendent les extrémités des os plus volumineuses et 
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empiètent sur la cavité articulaire, ce qui a pour effet de réduire l’amplitude des mouvements 
du genou (Marieb, 2005; Tortora et Grabowski, 2001). Les principaux symptômes reliés à la 
gonarthrose sont donc une raideur articulaire, un crépitement osseux – résultat du frottement 
entre deux surfaces articulaires devenues rugueuses – ainsi qu’une douleur causée par le 
contact d’extrémités osseuses mises à nu (Turcot, 2007). Ces symptômes de douleur 
interviennent généralement au cours d’activités physiques et tendent à augmenter avec la 
progression de la maladie. Éprouvant de plus en plus de difficultés à effectuer les tâches de la 
vie quotidienne, les personnes atteintes de gonarthrose diminuent progressivement leurs 
activités (Turcot, 2007; WHO, 2003). Ces personnes prennent donc généralement du poids et 
perdent du tonus musculaire, ce qui a pour effet de favoriser la progression de la gonarthrose. 
Le cercle vicieux de la maladie est alors en place, et seule la chirurgie de remplacement total 
du genou permet aujourd’hui d’en éliminer les symptômes. 
 
1.2 Analyse cinématique 3D du genou : les techniques d’imagerie médicale 
La cinématique 3D du genou semblant jouer un rôle prépondérant dans la pathogénèse de la 
gonarthrose, le chapitre 1.2 et le chapitre 1.3 suivants sont dédiés aux diverses méthodes 
permettant de la mesurer. Nous aborderons dans un premier temps les plus précises d’entre 
elles, à savoir les méthodes faisant intervenir des techniques d’imagerie médicale capables de 
visualiser le mouvement des os du genou directement au travers de la peau. Nous détaillerons 
par la suite au chapitre 1.3 la méthode la plus employée pour analyser la cinématique 3D du 
genou, à savoir la stéréophotogrammétrie. 
 
Il est important de garder à l’esprit que ces chapitres n’ont pas pour objectif de dresser une 
liste exhaustive des études ayant évalué la cinématique 3D du genou, mais seulement de 
détailler les principales techniques autorisant ce genre d’analyse. 
 
Actuellement, les techniques les plus fréquemment utilisées pour visualiser les os du fémur et 
du tibia sont la fluoroscopie monoplan, la fluoroscopie biplan et l’IRM dynamique. L’analyse 
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cinématique 3D du genou ne peut néanmoins se faire sans obtenir au préalable un modèle 
géométrique 3D de ses os. 
 
 
1.2.1 Modélisation géométrique 3D du genou 
D’une manière générale, trois techniques d’imagerie médicale peuvent être utilisées pour 
acquérir la géométrie 3D des os du genou : le CT-scan, l’IRM, et la stéréoradiographie. 
 
Le CT-scan et l’IRM ont fortement gagné en popularité au cours des dernières années. Leur 
utilisation représente aujourd’hui plus de 95 millions d’examens par an aux États-Unis 
(Hunter, 2009). Brièvement, le CT-scan permet d’obtenir différentes coupes transversales 
successives du corps d’un sujet en balayant ce dernier à l’aide d’un faisceau de rayons X. Il 
est ainsi possible, une fois les contours osseux segmentés et les différentes tranches 
assemblées, de modéliser la géométrie 3D des os avec une précision sous-millimétrique 
(Figure 1.5) (Van den Broeck et al., 2014; Wang et al., 2009). 
 
 
Figure 1.5 Représentation d’un CT-scan (A), de coupes transversales du fémur (B) et du 
tibia (C), et des extrémités des os reconstruites en 3D (D) 
Adaptée de (Anderst et Tashman, 2003, p. 1294 et www.healthcare.philips.com) 
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Les examens par CT-scan présentent néanmoins un certain nombre d’inconvénients. Tout 
d’abord, les appareils ne possèdent pas une fréquence d’acquisition suffisante pour 
enregistrer des activités dynamiques et leur configuration horizontale empêche la mise sous 
charge de l’articulation du genou. Pour ces raisons, l’utilisation du CT-scan est généralement 
couplée à celle de la fluoroscopie pour analyser la cinématique 3D dynamique de 
l’articulation (Moro-oka et al., 2008; Tashman et Anderst, 2003). Par ailleurs, les CT-scan 
sont fortement irradiants. Les hautes doses d’irradiation émises lors des examens sont en 
effet jugées responsables de 2% des cancers décelés aux États-Unis, et peuvent représenter 
jusqu’à 100 radiographies standards du thorax (Brenner et Hall, 2007; Dubousset et al., 
2005). L’utilisation clinique du CT-scan devrait donc se limiter aux cas où les bénéfices pour 
la santé du sujet se révèlent supérieurs aux risques engendrés par un tel examen. 
 
De son côté, l’IRM offre la possibilité de reconstruire les os en 3D en combinant, après 
segmentation des contours osseux, les coupes successives recueillies suite à l’exposition du 
corps du sujet à un champ d’ondes électromagnétiques (Figure 1.6). 
 
 
Figure 1.6 Représentation d’un IRM (A), d’une coupe sagittale du fémur et 
du tibia (C), et des extrémités des os reconstruites en 3D (C) 
Adaptée de (Carpenter, Majumdar et Ma, 2009, p. 762 et www.siemens.com) 
 
Les méthodes de reconstruction utilisées avec l’IRM permettent d’obtenir des modèles 3D 
d’une précision équivalente à celle obtenue par CT-scan, c'est-à-dire sous-millimétrique (Van 
den Broeck et al., 2014). L’IRM offre de plus l’avantage de ne pas être irradiante et de 
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visualiser les tissus mous tels que le cartilage, bénéfice substantiel lors de l’analyse de 
pathologies telles que l’OA (DeFrate et al., 2004; Li, Van de Velde et Bingham, 2008; Moro-
oka et al., 2007). Enfin, certaines IRM peuvent être utilisées pour enregistrer la cinématique 
3D du genou au cours de mouvements quasi-statiques, voire dynamiques dans le cas d’IRM 
dynamiques. 
Pour finir, la stéréoradiographie, plus récente et moins répandue que le CT-scan et l’IRM, 
permet de reconstruire la géométrie 3D des os à partir de deux clichés radiographiques du 
sujet. Disponible depuis 2003, le système de radiographie biplan basse dose d’irradiation 
EOS® (EOS imaging Inc., Paris, France) (Figure 1.7 A) autorise ce genre d’opération et 
présente de nombreux avantages. 
 
 
Figure 1.7 Représentation du système EOS® (A), des radiographies obtenues d’un 
sujet (B), et des reconstructions 3D des os des membres inférieurs et du rachis (C) 
Adaptée de (www.eos-imaging.com, 2011) 
 
Le système EOS® permet d’acquérir en une dizaine de secondes deux radiographies des 
membres inférieurs en position debout (Figure 1.7 B) (Dubousset et al., 2005). Grâce aux 
nouvelles techniques de traitement d’images développées au LIO, il est possible de 
reconstituer la géométrie 3D des os à partir de ces deux radiographies (Figure 1.7 C). Sans 
entrer dans les détails, la méthode consiste à déformer un modèle générique des os du genou 
A B C 
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jusqu’à ce qu’il épouse au mieux les contours visibles sur les deux clichés radiographiques 
(Chaibi et al., 2012; Chav et al., 2009; Cresson et al., 2010; Cresson et al., 2008). Le modèle 
3D des os ainsi obtenu se révèle relativement précis, puisque l’erreur de reconstruction – 
inférieure à 2 mm – tend à se rapprocher de celle d’un CT-scan (Dubousset et al., 2005). 
Finalement, il a été démontré qu’en plus de fournir une qualité d’image supérieure à celle 
d’un appareil radiographique conventionnel, le système EOS® est huit à dix fois moins 
irradiant qu’une radiographie standard du thorax, et donc 800 à 1000 fois moins irradiant 
qu’un CT-scan (Deschênes et al., 2010; Dubousset et al., 2005). Le système EOS® ne permet 
toutefois pas d’évaluer la cinématique 3D dynamique du genou, mais peut très bien être 
utilisé pour analyser sa pseudo-cinématique au cours de mouvements de flexion quasi-
statiques (Südhoff et al., 2007). 
 
Une fois la géométrie 3D des os du genou recueillie à l’aide d’une de ces trois techniques 
d’imagerie médicale, il est nécessaire de la combiner aux images dérivant d’un fluoroscope 
ou d’une IRM dynamique pour déterminer la cinématique 3D de l’articulation au cours d’une 
activité dynamique. 
 
1.2.2 La fluoroscopie monoplan 
Quelle que soit la précision des reconstructions osseuses 3D, nombre d’auteurs s’accordent à 
dire que la fluoroscopie monoplan n’est pas appropriée pour reporter convenablement les six 
DDL du genou. En effet, la fluoroscopie monoplan n’offre qu’une précision limitée des 
mouvements perpendiculaires au plan d’acquisition (Anderst et al., 2009; Li, Van de Velde et 
Bingham, 2008; Moro-oka et al., 2007). Certaines études ont démontré que les erreurs reliées 
à ces mouvements atteignent 2 à 8 mm, ce qui représente plus de dix fois les erreurs 
associées aux mouvements parallèles au plan d’acquisition (Banks et Hodge, 1996; Moro-oka 
et al., 2008; Tersi et al., 2012; You et al., 2001). 
 
Malgré le fait que « les erreurs de rotation en dehors du plan d’acquisition d’un fluoroscope 
monoplan soient approximativement deux fois plus importantes que celles d’un fluoroscope 
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biplan, et que les déplacements en dehors du plan soient dix fois moins précis » (Tersi et al., 
2012, p. 7), l’étude de Tersi et al. (2012) montre que les erreurs cinématiques 3D dans le plan 
d’acquisition des systèmes monoplan et biplan sont comparables. Celles-ci s’élèvent à 0,6° et 
0,6 mm pour la rotation et les déplacements du genou respectivement (Tersi et al., 2012). En 
outre, les fluoroscopes monoplan possèdent un champ d’acquisition plus important que les 
fluoroscopes biplan, et permettent de réduire de moitié les coûts, le temps de segmentation 
des images, et les doses d’irradiation émises aux sujets (Moro-oka et al., 2008; Tersi et al., 
2012). 
 
La fluoroscopie monoplan demeure donc intéressante, surtout si l’on prend garde à ce que les 
mouvements d’intérêt se déroulent dans le plan d’acquisition (Tersi et al., 2012). L’équipe de 
Moro-oka et al. (2007; 2008), et Hamai et al. (2013; 2009), a ainsi mis à profit cette 
technique d’imagerie médicale afin d’évaluer la cinématique 3D de genoux sains et de 
genoux OA au cours d’activités d’accroupissement sous charge de grande amplitude (Figure 
1.8). Brièvement, la méthode utilisée par cette équipe consistait tout d’abord à obtenir le 
modèle 3D des extrémités osseuses formant l’articulation du genou à l’aide d’un CT-scan ; 
un modèle 3D dérivant d’IRM a également été testé dans l’étude de (Moro-oka et al., 2007). 
Une technique de recalage 3D/2D était ensuite utilisée afin d’ajuster les contours projetés de 
ce modèle 3D aux contours des os préalablement segmentés sur les radiographies 
bidimensionnelles (2D) acquises à l’aide d’un fluoroscope monoplan (Figure 1.8) (Hamai et 




Figure 1.8 Calculs de la cinématique 3D du genou entre 85°, 110°, 140° et 150° de 
flexion par ajustement de modèles 3D sur des images fluoroscopiques monoplan 
Tirée de (Hamai et al., 2013, p. 2) 
 
Les erreurs quadratiques moyennes standardisées (RMS) reportées par ces études s’élèvent à 
0,5 mm pour les déplacements parallèles au plan d’acquisition, à 1,6 mm pour les 
déplacements perpendiculaires au plan d’acquisition, et à 0,5° pour les rotations dans et en 
dehors du plan d’acquisition (Moro-oka et al., 2007). Toutefois, ces données ont été obtenues 
à partir d’images 2D synthétiques générées à partir de modèles 3D. Elles doivent donc être 
interprétées avec prudence. De plus, la fréquence d’acquisition des mouvements n’est que de 
trois images par secondes, ce qui ne permet que d’enregistrer des mouvements relativement 
lents : de l’ordre de 20°/s de flexion du genou (Moro-oka et al., 2008; Mu et al., 2011). 
 
1.2.3 La fluoroscopie biplan 
Combinant deux fluoroscopes monoplan, la fluoroscopie biplan permet de corriger les erreurs 
cinématiques 3D abordées au chapitre précédent. Cette amélioration se fait néanmoins au 
détriment des avantages de la fluoroscopie monoplan puisque l’utilisation d’un fluoroscope 
biplan double le temps de traitement des images ainsi que les doses d’irradiation reçues par 
les sujets, et réduit le champ d’acquisition des mouvements (Moro-oka et al., 2008; Tersi et 
al., 2012). L’équipe de Tashman et Anderst (2003) est une des premières équipes à avoir mis 
au point une méthode permettant de mesurer, avec une très grande précision, la cinématique 




Figure 1.9 Système de fluoroscopie biplan 
Tirée de Tashman et Anderst (2003, p. 239) 
 
Appliquée dans un premier temps sur des chiens (Anderst, Les et Tashman, 2005; Tashman 
et Anderst, 2003; You et al., 2001), cette méthode a par la suite été utilisée sur des sujets 
ayant subi une reconstruction du LCA (Anderst et Tashman, 2003; Anderst et al., 2009). 
Communément appelée stéréophotogrammétrie Roentgen (RSA), cette méthode consiste tout 
d’abord à insérer trois marqueurs radio-opaques – caractérisés par des billes de tantale 
biocompatibles de 1,6 mm de diamètre – dans les extrémités du fémur et du tibia (Figure 
1.10). Ces marqueurs sont ensuite suivis par un fluoroscope biplan alors que les participants 
marchent sur un tapis roulant à une vitesse de 1,5 m/s (5,4 km/h) (Anderst et Tashman, 2003; 
Tashman et Anderst, 2003; You et al., 2001) ou courent à une vitesse de 2,5 m/s (9 km/h) 
(Anderst et al., 2009). Il est ainsi possible d’obtenir les coordonnées 2D des marqueurs sur 
chaque paire d’images radiographiques constituant la séquence de mouvement enregistrée, 




Figure 1.10 Repères anatomiques et 
techniques du fémur (a) et du tibia (b) 
Tirée de (Tashman et Anderst, 2003, p. 240) 
 
Suite aux essais, les os du fémur et du tibia ainsi que les marqueurs radio-opaques sont 
reconstruits par CT-scan. Ces modèles 3D permettent de déterminer les transformations 
rigides existant entre les repères techniques créés à partir des marqueurs et les repères 
anatomiques créés à partir des os (Figure 1.10). Il ne reste alors plus qu’à recaler, à l’aide des 
marqueurs, les os du fémur et du tibia dans le repère du fluoroscope biplan pour obtenir leurs 
déplacements au cours du temps. Les trois rotations de l’articulation du genou sont obtenues 
grâce au système de coordonnées défini par Grood et Suntay (1983), tandis que les trois 
déplacements sont déterminés en projetant le vecteur reliant les origines et insertion du LCA 
sur le repère anatomique du tibia. 
 
La méthode de RSA mise en place par Tashman et Anderst (2003) a été validée en termes de 




réalisés sur un fantôme muni de billes radio-opaques, s’élève à 0,02 mm. La reproductibilité 
de la cinématique 3D du genou, enregistrée sur les cinq chiens au cours de trois essais à la 
marche, s’élève à 1,7° en rotation et 0,2 mm en déplacement. Par ailleurs, Anderst et al. 
(2009) a évalué la précision et la reproductibilité d’une variante de la méthode précédemment 
décrite. Cette dernière consiste à projeter le contour des modèles 3D des os sur chacune des 
paires d’images radiographiques, puis à utiliser une technique de recalage 3D/2D permettant 
d’orienter ces modèles jusqu’à ce que les projections de leurs contours se superposent aux 
segmentations 2D des os. Cette méthode a été validée en comparant les résultats obtenus à 
ceux dérivant de la méthode de Tashman et Anderst (2003) basée sur l’utilisation des 
marqueurs radio-opaques. Évaluée chez trois sujets courant à une vitesse de 2,5 m/s, la 




Plusieurs études ont employé l’IRM afin d’analyser la cinématique 3D des articulations 
fémoro-tibiales et/ou fémoro-patellaire. Les différents travaux menés par Sheehan et al. 
(2009; 1999; 2007; 1997), Rebmann et Sheehan (2003) et Seisler et Sheehan (2007) ont 
permis d’évaluer grâce à l’IRM dynamique les corrélations existant entre les six DDL des 
articulations fémoro-tibiales et fémoro-patellaire, de comparer les mouvements articulaires 
entre hommes et femmes, ou encore de quantifier les différences cinématiques intervenant 
entre des sujets sains et des sujets souffrant de douleurs fémoro-patellaires. 
 
Sans entrer dans les détails, la méthode élaborée par cette équipe nécessite tout d’abord de 
positionner les sujets dans l’IRM dynamique en faisant reposer leur tête, leur tronc, ainsi que 
leurs membres inférieurs sur un support spécialement conçu pour leurs analyses (Figure 
1.11). Il est alors demandé aux sujets d’effectuer des mouvements de flexion-extension du 
genou, de la pleine extension jusqu’à 30° de flexion, à une fréquence de 0,6 Hz (35 cycles 
par minute). Une fois les sujets à l’aise avec la répétition des mouvements, les chercheurs 
procèdent à l’analyse dynamique du genou. Cette dernière nécessite l’enregistrement de trois 
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essais : un premier essai statique pour déterminer le plan d’acquisition adéquat ; un second 
essai dynamique permettant d’enregistrer la vitesse des os en mouvement ; et un troisième 
essai statique afin d’établir les repères anatomiques osseux. Des régions d’intérêt sont 
finalement définies sur chacun des os, puis combinées aux vitesses recueillies lors de l’essai 
dynamique. Il est ainsi possible, en intégrant ces vitesses, d’obtenir la position et l’orientation 
3D des os du fémur, du tibia et de la rotule au cours des mouvements de flexion-extension. 
 
 
Figure 1.11 Position et mouvement des sujets dans l’IRM 
Adaptée de (Rebmann et Sheehan, 2003, p. 207) 
 
La précision de la méthode décrite ci-dessus a été évaluée par Sheehan, Zajac et Drace 
(1997) à partir d’essais réalisés sur un fantôme disposant d’échantillons de tissus osseux, 
tandis que sa reproductibilité intra-sujets a été évaluée par Sheehan (2007) et Rebmann et 
Sheehan (2003) sur 25 et 8 sujets sains respectivement. La précision oscille entre 0,3 mm et 
0,6 mm, alors que la reproductibilité intra-sujets atteint 0,7-2° pour les rotations fémoro-
tibiales et 1,5-2,7° pour les rotations fémoro-patellaires. 
 
La méthode développée par cette équipe présente néanmoins quelques inconvénients. En 
effet, « une des principales limites de toute IRM, et en particulier des IRM dynamiques, est 
que les erreurs de mouvement peuvent détériorer les données à un point tel qu’elles 
deviennent inutilisables » (Rebmann et Sheehan, 2003). De plus, l’IRM dynamique ne 
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permet d’enregistrer que des mouvements relativement lents, de faible amplitude, et non 
chargé (Li, Van de Velde et Bingham, 2008; von Eisenhart-Rothe et al., 2004; Wilson et al., 
2009; You et al., 2001). La problématique créée par l’absence de mise en charge des 
membres inférieurs et par la faible amplitude des mouvements enregistrés peut être réglée en 
utilisant un IRM ouvert (Johal et al., 2005). Cette technologie ne permet cependant de 
mesurer la cinématique 3D du genou qu’au cours de mouvements d’accroupissements quasi-
statiques. 
 
1.2.5 Cinématique 3D du genou en accroupissement 
Outre l’utilisation de marqueurs intra-corticaux qui demeure très limitée, les méthodes 
détaillées plus haut sont les plus précises et les plus reproductibles pour évaluer la 
cinématique 3D du genou. Parmi les récentes études publiées sur le sujet, plusieurs ont 
analysé des activités d’accroupissement sous charge chez des sujets sains (Hamai et al., 
2013; Johal et al., 2005; Moro-oka et al., 2008; Myers et al., 2012; Qi et al., 2013; Tanifuji et 
al., 2011; Torry et al., 2011) et chez des sujets OA (Hamai et al., 2009; Kitagawa et al., 
2010; Mochizuki et al., 2013; Yue et al., 2011). 
 
Face à l’hétérogénéité des protocoles employés, des mouvements étudiés – accroupissement, 
fente, agenouillement, etc. – et des méthodes utilisées pour calculer la cinématique 3D du 
genou, il est difficile de comparer objectivement l’ensemble des résultats fournis par ces 
études. Néanmoins, il est possible d’observer des tendances communes à chacune d’entre 
elles. En effet, en s’attardant sur les mouvements du genou sain entre 0° et 80° de flexion4, 
on observe une rotation interne du tibia par rapport au fémur d’une amplitude oscillant entre 
10° (Johal et al., 2005; Myers et al., 2012; Qi et al., 2013) et 20° (Moro-oka et al., 2008; 
Tanifuji et al., 2011). De même, toutes les études constatent un déplacement antérieur du 
tibia par rapport au fémur de l’ordre de 3 mm (Myers et al., 2012) à 10 mm (Qi et al., 2013), 
ou un déplacement restreint du point de contact du condyle fémoral médial sur le tibia – 
                                                 
 
4 Bien que certaines études analysent des mouvements du genou de très grande amplitude (au-delà de 150° de 
flexion) nous ne traiterons dans le cadre de cette thèse que des mouvements de 0° à 80° de flexion du genou. 
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1 mm à 5 mm en antérieur ou postérieur (Johal et al., 2005; Moro-oka et al., 2008; Tanifuji et 
al., 2011) – et un déplacement postérieur plus important du point de contact du condyle 
fémoral latéral sur le tibia – 10 mm à 14 mm (Johal et al., 2005; Moro-oka et al., 2008; 
Tanifuji et al., 2011) – selon les procédures d’analyse cinématique choisies. Par ailleurs, les 
études ayant estimé la cinématique 3D de genoux OA au cours d’activités d’accroupissement 
montrent une rotation interne du tibia par rapport au fémur d’une amplitude variant entre 7° 
et 9°, ainsi qu’un déplacement antéro-postérieur des points de contact du fémur sur le tibia 
relativement faible, entre 0 mm et 4 mm (Hamai et al., 2009; Kitagawa et al., 2010; 
Mochizuki et al., 2013; Yue et al., 2011). Le peu de données publiées sur 
l’abduction/adduction et le déplacement médio-latéral du tibia par rapport au fémur ne 
permet pas de statuer sur une tendance globale de ces mouvements pour des genoux sains ou 
OA, si ce n’est un angle d’adduction plus important chez les sujets OA du fait de la 
déformation en varus de leur articulation (Yue et al., 2011). 
 
1.3 Analyse cinématique 3D du genou : la stéréophotogrammétrie 
De l’avis de nombreux auteurs, la méthode la plus couramment employée pour analyser la 
cinématique 3D du genou est la stéréophotogrammétrie (Cappozzo et al., 2005; Chiari et al., 
2005; Della Croce et al., 2005; Leardini et al., 2005; Peters et al., 2010). Cette méthode 
consiste à suivre à l’aide de caméras le déplacement de marqueurs collés sur la peau de la 
cuisse et de la jambe recouvrant respectivement les os du fémur et du tibia. Plus facile 
d’utilisation et moins dispendieuse que les techniques d’imagerie médicale précédentes, cette 
méthode non invasive se révèle néanmoins très imprécise. 
 
La stéréophotogrammétrie est en effet soumise à un certain nombre d’erreurs qui détériorent 
considérablement la précision des mesures recueillies à partir des marqueurs cutanés 
(Akbarshahi et al., 2010; Benoit et al., 2006; Cappozzo et al., 1996; Fuller et al., 1997; 
Holden et al., 1997; Reinschmidt et al., 1997b; Sati et al., 1996b; Stagni et al., 2005). Ces 
erreurs peuvent se subdiviser en trois catégories distinctes : les erreurs imputables aux 
systèmes de mesure, les erreurs induites par une mauvaise localisation des repères 
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anatomiques, et les erreurs engendrées par les artéfacts des tissus mous (ATM) (Cappello et 
al., 2005; Cappozzo et al., 1997; Cappozzo et al., 1996; Cappozzo et al., 2005; Chiari et al., 
2005; Della Croce et al., 2005; Leardini et al., 2005; Lucchetti et al., 1998). 
 
Largement étudiées, les erreurs liées à l’imprécision des systèmes de mesure sont 
systématiques et aléatoires. Elles s’avèrent néanmoins aisément quantifiables et peuvent être 
compensées de manière efficace en optimisant le nombre et l’orientation des caméras, en 
calibrant et en contrôlant adéquatement l’environnement expérimental, et en appliquant des 
techniques de filtrage et de lissage sur les données cinématiques obtenues (Cappello et al., 
2005; Cappozzo et al., 1996; Chiari et al., 2005; Lucchetti et al., 1998). 
 
Les erreurs induites par une mauvaise localisation des repères anatomiques peuvent être 
minimisées de différentes façons : en appliquant la méthode de calibration anatomique 
développée par Cappozzo et al. (1995), en utilisant la méthode de calibration posturale et 
fonctionnelle mise au point par Hagemeister et al. (2005), ou encore en localisant 
directement les repères anatomiques sur les modèles 3D des os obtenus à partir de techniques 
d’imagerie médicale telles que le CT-scan ou l’IRM (Della Croce et al., 2005). 
 
Finalement, les erreurs causées par les ATM sont extrêmement difficiles à corriger. 
Correspondant au mouvement relatif des marqueurs cutanés par rapport aux os sous-jacents, 
les ATM résultent de la déformation et du glissement de la peau par rapport aux os, ces 
derniers étant eux-mêmes le fruit des contractions musculaires, des effets inertiels et de la 
gravité (Cappello et al., 2005; Leardini et al., 2005; Peters et al., 2010). La fréquence des 
ATM se révèle ainsi similaire à celle des os, et les erreurs qui en découlent ne peuvent donc 
être compensées à l’aide de techniques de filtrage et de lissage classiques (Cappello et al., 
2005; Cappozzo et al., 1996). Les erreurs reliées aux ATM sont encore aujourd’hui 
considérées comme un des obstacles majeurs en analyse du mouvement humain (Alexander 




1.3.1 Quantification des ATM 
De nombreuses études se sont attelées à caractériser les ATM affectant l’analyse cinématique 
3D du membre inférieur, et en particulier celle du genou. De ce fait, plutôt que de détailler 
une à une l’ensemble de ces études, nous avons choisi de les présenter sous forme de 
tableaux récapitulatifs (Tableau 1.1 et Tableau 1.2, pages 27 et 28). Ces tableaux regroupent, 
à notre connaissance, la majeure partie des travaux les plus pertinents menés sur le sujet. 
 
Les études reportées dans le Tableau 1.1 et le Tableau 1.2 ont été classées en fonction des 
méthodes qu’elles ont employées pour quantifier les ATM et en fonction de leur année de 
publication. Ainsi, le Tableau 1.1 rassemble toutes les études ayant utilisé des méthodes 
percutanées telles que des tiges corticales, des fixateurs externes utilisés pour réduire les 
fractures osseuses, ou encore des systèmes spécialement conçus pour l’occasion comme le 
« traqueur squelettique percutané ». Le Tableau 1.2 rassemble quant à lui toutes les études 
ayant utilisé des méthodes d’imagerie médicale telles que la fluoroscopie, l’IRM, ou encore 
la RSA. Par ailleurs, il est important de noter que seules les études in vivo fournissant des 
données numériques et ayant eu pour objectif principal de caractériser l’effet 3D des ATM au 
niveau de la cuisse, de la jambe, ou de l’articulation du genou ont été retenues. Enfin, nous 
avons conservé uniquement les travaux pour lesquels un article complet était disponible. Les 
articles ou résumés de conférence scientifique ont ainsi été écartés. 
 
Par ailleurs, à l’instar de l’étude de Peters et al. (2010), les erreurs induites par les ATM ont 
été séparées en deux : celles provenant de mesures directes reflétant le déplacement des 
marqueurs par rapport aux os sous-jacents, et celles provenant de mesures indirectes reflétant 
l’effet des ATM sur la cinématique 3D du fémur, du tibia et/ou du genou. En outre, les 
valeurs présentées dans le Tableau 1.1 et le Tableau 1.2 correspondent aux plages d’erreurs 
maximales reportées dans les différentes études retenues. Finalement, la dernière colonne des 
tableaux indique le niveau de qualité des études évaluées par la revue systématique menée 
par Peters et al. (2010). Ces scores de qualité ont été déterminés à partir d’un outil 
d’estimation spécialement développé par Peters et al. (2010) (Figure 1.12). Chacune des 19 
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questions pouvant être notée de 0 à 2, le score de qualité maximal atteignable par une étude 
s’élève à 38. Les scores de qualité du Tableau 1.1 et du Tableau 1.2 ont ainsi reportés en 
termes de pourcentage du score maximal atteignable. 
 
 
Figure 1.12 Outil d’estimation de la qualité 
Tirée de (Peters et al., 2010, p. 2)  
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Un total de 23 études caractérisant l’influence des ATM sur l’analyse cinématique 3D du 
membre inférieur été conservé. Parmi elles, 11 ont utilisé une méthode invasive (Alexander 
et Andriacchi, 2001; Benoit et al., 2006; Cappello et al., 1997; Cappozzo et al., 1996; Fuller 
et al., 1997; Holden et al., 1997; Houck, Yack et Cuddeford, 2004; Manal et al., 2003; Manal 
et al., 2000; Reinschmidt et al., 1997a; Reinschmidt et al., 1997b) et 12 ont utilisé une 
méthode non invasive (Akbarshahi et al., 2010; Barre et al., 2013; Cappello et al., 2005; 
Garling et al., 2007; Lucchetti et al., 1998; Miranda et al., 2013; Sangeux et al., 2006; Sati et 
al., 1996a; 1996b; Stagni et al., 2005; Südhoff et al., 2007; Tranberg et al., 2011). 
 
D’une manière générale, la qualité de ces études est bonne, avec un score atteignant les 
74,6±0,1%. Tel que l’affirme Peters et al. (2010), ces études possèdent dans l’ensemble une 
« très grande qualité en termes d’objectifs de recherche, de protocole expérimental, de 
description de l’emplacement et de l’attache des marqueurs, de rapport des résultats 
principaux […] et de conclusions » (Peters et al., 2010, p. 2). La majorité d’entre elles 
demeure néanmoins limitée en termes de définition de la taille des échantillons et des 
analyses statistiques. Par ailleurs, il existe de grandes divergences au sein des valeurs 
reportées dans ces études. Ces divergences peuvent aisément s’expliquer par l’importante 
diversité des techniques employées pour caractériser les ATM. En effet, ces études diffèrent 
considérablement de par les méthodes employées, les mouvements enregistrés, ou encore le 
type et la position des marqueurs utilisés. Cette grande hétérogénéité a d’ailleurs contraint 
Peters et al. (2010) à élaborer une revue systématique plutôt qu’une méta-analyse. 
 
Les participants des études analysées présentent les caractéristiques principales moyennes 
suivantes : 39,4±17,7 ans, 1,75±0,1 m et 77,7±11,2 kg, ce qui donne un indice de masse 
corporelle (IMC) de 25,4±2,6 kg/m2. Ainsi, à l'exception des sujets de Stagni et al. (2005), 
Cappello et al. (2005), Garling et al. (2007), Tranberg et al. (2011) et Barre et al. (2013), 
lesquels sont âgés de plus de 64 ans et possèdent une prothèse totale de genou, la majorité de 
ces participants peut être considérée comme jeune et en bonne santé du point de vue de 
l’IMC. De plus, le nombre moyen de participants recrutés dans le cadre de ces études s’élève 
seulement à 6±5 ; les nombres les plus élevés étant de 18 et 19 pour l’étude de Südhoff et al. 
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(2007) et de Barre et al. (2013) respectivement. L’homogénéité et le faible nombre de 
participants impliqués limitent ainsi considérablement la généralisation des résultats de ces 
études (Leardini et al., 2005; Peters et al., 2010). 
 
Concernant les méthodes employées pour quantifier les erreurs générées par les ATM, la 
moitié des études a eu recours à des méthodes percutanées. Or, les risques et l’inconfort 
associés à l’utilisation de marqueurs intra-corticaux empêchent l’application clinique de ces 
méthodes. Ceci explique le faible nombre de participants recrutés par ces études. De surcroît, 
l’utilisation de marqueurs intra-corticaux modifie de façon notable la démarche des 
participants et restreint le glissement de la peau par rapport aux os, et donc l’influence des 
ATM (Leardini et al., 2005; Peters et al., 2010). Les méthodes percutanées s’avèrent ainsi 
limitées pour caractériser les ATM. Passant outre les défauts de leurs homologues, les 
méthodes d’imagerie médicale présentent tout de même quelques inconvénients. La plupart 
des études a eu recours à la fluoroscopie monoplan. Or, tel que discuté au chapitre 1.2.2 page 
15, cette technique d’imagerie médicale est limitée en terme de précision 3D et de fréquence 
d’acquisition. Le même genre de remarques s’applique d’ailleurs à l’étude de Sangeux et al. 
(2006) : l’IRM ne permet pas d’obtenir des modèles osseux 3D précis, ni de quantifier les 
ATM au cours de mouvements dynamiques sous charge. Les seules études ayant permis de 
caractériser les ATM avec une bonne précision 3D et au cours de mouvements dynamiques 
sont celles de Tranberg et al. (2011), Miranda et al. (2013) et Barre et al. (2013). 
 
Malgré les limites que présentent ces études, certaines conclusions concernant les ATM 
peuvent tout de même être tirées. Tout d’abord, l’amplitude et le patron des erreurs induites 
par les ATM semblent dépendre du mouvement effectué – marche, course, accroupissement, 
montée d’escalier, pédalage à vélo, flexion du genou, etc. – et de la position des marqueurs 
sur le membre inférieur. De plus, les marqueurs cutanés collés à la surface de la cuisse 
semblent davantage influencés par les ATM que ceux collés à la surface de la jambe. Par 
ailleurs, bien que l’influence des ATM soit systématique et aléatoire, elle semble 
relativement reproductible sur un même sujet. Les effets des ATM demeurent néanmoins 
variables d’un individu à l’autre. En outre, malgré le fait que les erreurs associées aux ATM 
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puissent dépasser 40 mm en déplacement et 20° en rotation, l’utilisation de marqueurs 
cutanés serait suffisante pour reporter avec une bonne précision les angles de flexion-
extension du genou (Cappozzo et al., 1996; Fuller et al., 1997; Garling et al., 2007; Holden 
et al., 1997; Houck, Yack et Cuddeford, 2004; Leardini et al., 2005; Manal et al., 2003; 
Manal et al., 2000; Peters et al., 2010; Reinschmidt et al., 1997a; Reinschmidt et al., 1997b; 
Sangeux et al., 2006; Sati et al., 1996b; Stagni et al., 2005). 
 
Finalement, il est intéressant de noter que de récentes études ont adopté une approche 
qualitative afin de décrire les ATM, alors que les études présentées ci-dessus les caractérisent 
de manière quantitative. En décomposant les ATM, ces études ont montré qu’ils sont 
principalement causés par des transformations rigides plutôt que par des déformations des 
groupes de marqueurs cutanés par rapport aux os. Les ATM résulteraient donc davantage du 
glissement de la peau sur les os, plutôt que de son changement de forme au cours d’un 
mouvement, contrairement à ce qui a été dit plus haut (Andersen et al., 2012; Barre et al., 
2013; Bonci et al., 2014; Dumas et al., 2014a; 2014b). Ces études confirment par ailleurs que 
les marqueurs collés à la surface de la cuisse sont plus influencés par les ATM que ceux 
placés sur la jambe (Barre et al., 2013; Dumas et al., 2014a; 2014b). Cependant, elles tendent 
à contredire l’aspect aléatoire des ATM, leurs approches qualitatives ayant montré certaines 
similitudes entre les différents sujets et les différents mouvements analysés (Barre et al., 
2013). Andersen et al. (2012) affirme d’ailleurs que leurs « données suggèrent que les ATM 
ne sont ni aléatoires, ni correctement approximés en utilisant une fonction sinusoïdale » 
(Andersen et al., 2012, p. 609). L’influence des ATM ne serait donc pas aussi sujet-
dépendante et tâche-dépendante que ce qu’il a été suggéré par les précédentes études, ce qui 
ouvre de nouvelles pistes très intéressantes pour le développement de nouvelles méthodes de 
compensation des ATM. 
 
1.3.2 Les systèmes d’attaches externes 
Plutôt que de suivre les mouvements de marqueurs directement collés sur la peau du membre 
inférieur, une des méthodes utilisées pour compenser les ATM consiste à installer ces 
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marqueurs sur des systèmes d’attaches externes se fixant de manière semi-rigide sur la cuisse 
et la jambe. Parmi les différents systèmes développés, trois ont été analysés par Südhoff et al. 
(2007) à l’aide du système EOS®. Les résultats de l’étude montrent que le KneeKG™ est le 
plus stable des trois systèmes testés, c’est-à-dire qu’il est celui qui présente le moins de 
mouvements par rapport au fémur et au tibia au cours de flexions quasi-statiques enregistrées 
sous EOS®. Développé par le LIO et commercialisé par Emovi Inc. (Laval, Québec, Canada), 
le KneeKG™ permet d’enregistrer de façon objective et reproductible la cinématique 3D in 
vivo de l’articulation fémoro-tibiale à la marche (Ganjikia et al., 2000; Hagemeister et al., 
1999; Labbe et al., 2008; Sati et al., 1996a). Cet exosquelette a été mis au point par Sati et al. 
(1996a), puis amélioré par Ganjikia et al. (2000). Il se compose d’une ceinture enserrant les 
crêtes iliaques, d’un harnais reposant sur la partie postérieure des condyles fémoraux, et 
d’une plaque attachée le long de la crête tibiale antérieure (Figure 1.1Figure 1.13). 
 
 
Figure 1.13 Sujet instrumenté du KneeKG™ 
constitué d’une ceinture pelvienne (A), d’un 
harnais fémoral (B) et d’une plaque tibiale (C) 
 
Sati et al. (1996a) et Ganjikia et al. (2000) ont évalué la précision du KneeKG™ en mesurant 





fémur. Ces mesures ont été obtenues grâce à un fluoroscope monoplan et des billes radio-
opaques collées sur le harnais et sur la cuisse de trois et cinq sujets sains respectivement. Les 
auteurs ont ainsi déduit que l’exosquelette réduit les erreurs dues aux ATM de 12 mm RMS à 
moins de 5 mm RMS, et qu’il offre une précision de 0,4-1,6° en abduction-adduction, de 1,6-
2,3° en rotation interne-externe et de 2,4-4,3 mm en déplacement antéro-postérieur (Ganjikia 
et al., 2000; Sati et al., 1996a). De son côté, l’étude de Südhoff et al. (2007) a estimé la 
précision du KneeKG™ en quantifiant à l’aide d’EOS® les mouvements relatifs du harnais 
par rapport au fémur, ainsi que de la plaque par rapport au tibia, et ce sur six sujets sains 
effectuant une flexion du genou sous charge. Les résultats montrent que le harnais tourne en 
moyenne de 0,8° à 7,7° et se déplace de 0,9 mm à 11,9 mm par rapport au fémur lors d’un 
mouvement de flexion du genou compris entre 0° et 70°. Au cours de ce même mouvement, 
la plaque tourne en moyenne de 0,3° à 5,2° et se déplace de 1,2 mm à 6,4 mm par rapport au 
tibia. Ainsi, bien que le KneeKG™ soit plus stable que les autres systèmes d’attaches 
externes testés, et qu’il soit plus précis que des marqueurs cutanés (Ganjikia et al., 2000; Sati 
et al., 1996a), il n’est pas en mesure d’éliminer totalement les ATM puisque le harnais et la 
plaque tibiale bougent par rapport aux os (Südhoff et al., 2007). 
 
D’un autre côté, Hagemeister et al. (1999) et Labbe et al. (2008) ont évalué la 
reproductibilité des mouvements enregistrés par le KneeKG™. L’étude d’Hagemeister et al. 
(1999), menée sur 16 sujets sains effectuant des mouvements de flexion-extension non 
chargés, démontre que l’exosquelette fournit des résultats d’abduction-adduction et de 
rotation interne-externe très reproductibles (0,86<Ra²<0,97)13. L’étude de Labbe et al. (2008) 
analyse quant à elle les cycles de marche de 15 sujets sains instrumentés par un unique 
observateur et de 15 sujets sains instrumentés par trois observateurs différents. Les résultats 
prouvent que l’exosquelette offre des reproductibilités intra- et inter-observateurs très 
satisfaisantes (0,88<ICC<0,94)14. En outre, malgré le fait que certaines imprécisions dues 
aux ATM demeurent, la revue de la littérature menée par Lustig et al. (2012b) conclut que le 
                                                 
 
13 Ra2 = Coefficient de corrélation multiple. 
14 ICC = Coefficient de corrélation intra-classe. 
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« KneeKG™ fournit une analyse du mouvement fiable, et a le potentiel d’améliorer notre 
compréhension des conséquences biomécaniques d’un traumatisme ou de changements 
dégénératifs – tels que l’OA – sur le genou » (Lustig et al., 2012b, p. 633). Finalement, il est 
important de garder à l’esprit que l’objectif du présent projet n’est pas de passer en revue, ni 
d’améliorer les systèmes d’attaches externes existants, mais bien d’associer au plus 
prometteur d’entre eux une méthode mathématique afin de réduire plus efficacement les 
ATM. Le KneeKG™ étant à notre connaissance le système d’attache externe le plus 
performant pour compenser les ATM lors de l’analyse cinématique 3D du genou (Lustig et 
al., 2012b; Südhoff et al., 2007), nous ne détaillerons pas davantage les autres systèmes 
proposés dans la littérature. 
 
Les chapitres suivants seront ainsi dédiés à la présentation de l’ensemble des méthodes 
mathématiques développées au cours des 30 dernières années afin de compenser les erreurs 
causées par les ATM lors du calcul de la cinématique 3D du genou à partir de marqueurs 
cutanés ou de systèmes d’attaches externes. Parmi ces méthodes mathématiques, nous 
distinguons les méthodes ne nécessitant aucune connaissance a priori des ATM de celles 
requérant une définition précise de ces derniers. 
 
1.3.3 Les méthodes mathématiques sans modèle a priori des ATM 
1.3.3.1 La méthode d’optimisation par segment 
La « méthode d’optimisation par segment » (MOS) a fortement gagné en popularité depuis 
les années 1980. Initialement proposée par Spoor et Veldpaus (1980) puis Arun (1987), cette 
méthode consiste à déduire le mouvement rigide d’un segment osseux en optimisant par 
moindres carrés les transformations géométriques du groupe de marqueurs qui y est associé. 
Il s’agit en d’autres termes de minimiser la fonction suivante : 
 
 ݉݅݊ோ,் ݂ = 	෍‖݌௜





 ்ܴܴ = ܫ (1.2) 
Avec les paramètres suivants : 
- ݊ correspond au nombre de marqueurs attachés au segment osseux ; 
- ݌௜ correspond aux coordonnées 3D du marqueur i dans le repère global au temps 1 ; 
- ݌௜′  correspond aux coordonnées 3D du marqueur i dans le repère global au temps 2 ; 
- ܴ correspond à une matrice de rotation 3x3 ; 
- ܶ correspond à un vecteur de déplacement 3x1. 
 
L’équation (1.2) signifie que la matrice R est orthogonale, ce qui impose un mouvement de 
corps rigide au groupe de marqueurs. Ainsi, en déterminant R et T de sorte à minimiser entre 
deux images successives la fonction f, la MOS permet de compenser les erreurs reliées à la 
déformation du groupe de marqueurs. Malheureusement, tel que l’affirment Lucchetti et al. 
(1998) et Cappozzo et al. (2005), la MOS ne corrige qu’un seul des deux effets induits par 
les ATM. « Le problème de transformation rigide du groupe de marqueurs par rapport aux os 
[…] demeure [ainsi] irrésolu » (Lucchetti et al., 1998, p. 978). De plus, les récentes études 
ayant montré que les ATM sont principalement causés par des transformations rigides plutôt 
que par des déformations du groupe de marqueurs cutanés par rapport aux os rendent la MOS 
obsolète (Andersen et al., 2012; Barre et al., 2013; Bonci et al., 2014; Dumas et al., 2014a; 
2014b). 
 
1.3.3.2 La méthode de solidification 
Différents auteurs ont tenté d’améliorer la MOS. Chèze, Fregly et Dimnet (1995) ont 
notamment proposé la « méthode de solidification ». Cette dernière consiste dans un premier 
temps à identifier, parmi le groupe de marqueurs liés au segment osseux, les trois marqueurs 
définissant le triangle le moins déformé au cours du mouvement. Une fois ces trois 
marqueurs définis, la forme du triangle ‘solide’ est déterminée en éliminant de manière 
itérative les triangles les plus déformés, jusqu’à ne conserver plus que 75 % des images 
enregistrées. « La forme du triangle ‘solide’ est alors définie en utilisant les valeurs 
moyennes calculées à partir des images restantes » (Chèze, Fregly et Dimnet, 1995, p. 880). 
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Pour finir, le triangle ‘solide’ est ajusté sur chacune des images recueillies à l’aide d’une 
minimisation par moindres carrés (Équation (1.1) avec n égal à 3). La méthode de 
solidification a été évaluée à partir de simulations numériques. Les trajectoires de deux 
groupes de marqueurs associés à la cuisse et à la jambe d’un sujet ont été générées à partir de 
données expérimentales, supposées non bruitées, correspondant à la phase d’oscillation de la 
marche. Ces trajectoires ont ensuite été bruitées à l’aide d’une fonction sinusoïdale aléatoire 
censée représenter l’influence des ATM. L’efficacité de la méthode de solidification à 
retrouver les trajectoires non bruitées a ainsi été estimée puis comparée à celle de la MOS. 
D’après les résultats obtenus, ces deux méthodes sont très similaires. En effet, tout comme la 
MOS, la méthode de solidification n’est pas en mesure de réduire la transformation rigide du 
groupe de marqueurs par rapport aux os. Le seul avantage de cette méthode réside donc dans 
sa capacité à identifier les images où les groupes de marqueurs sont les plus déformés 
(Chèze, Fregly et Dimnet, 1995; Leardini et al., 2005). De plus, les résultats fournis par 
Andersen et al. (2012), lesquels démontrent l’aspect non aléatoire et non sinusoïdal des 
ATM, remettent en cause les résultats de cette étude. 
 
1.3.3.3 La méthode du groupe de marqueurs 
De son côté, Andriacchi et al. (1998) a proposé une autre approche permettant de minimiser 
l’influence des ATM, à savoir la « méthode du groupe de marqueurs » (MGM). La MGM 
repose sur l’utilisation d’un grand nombre de marqueurs uniformément répartis sur le 
segment d’intérêt, chacun d’entre eux étant associés à une masse arbitraire modifiable d’une 
image à l’autre. Le centre de masse et le tenseur d’inertie du groupe de marqueurs sont 
calculés et utilisés pour établir le système de coordonnées du groupe. L’idée de la MGM 
consiste alors à ajuster d’image en image la masse de chacun des marqueurs afin de 
minimiser le changement des valeurs propres du tenseur d’inertie ; plus un marqueur bouge 
par rapport au système de coordonnées du groupe, plus la masse qui lui est associée diminue. 
En conservant les valeurs propres du tenseur d’inertie constantes, la MGM assure ainsi au 
groupe de marqueurs un comportement de corps rigide. La MGM a été évaluée à partir de 
simulations numériques et appliquée sur des données expérimentales à la marche provenant 
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de 10 sujets sains. Les résultats obtenus ont ensuite été comparées à ceux de Lafortune et al. 
(1992) qui a analysé la cinématique 3D du genou à l’aide de tiges corticales. Bien que les 
résultats de la MGM semblent se « comparer favorablement » à ceux de Lafortune et al. 
(1992), cette méthode n’en demeure pas moins très limitée. En effet, tout comme la MOS et 
la méthode de solidification, la MGM compense uniquement la déformation du groupe de 
marqueurs sans tenir compte de la transformation rigide de ce dernier par rapport aux os. De 
plus, la MGM nécessite l’utilisation d’un grand nombre de marqueurs. Le placement de ces 
derniers sur le sujet et l’exploitation des données expérimentales se révèlent donc très 
coûteux en terme de temps, rendant ainsi la MGM inadaptée en routine clinique (Andriacchi 
et al., 1998; Leardini et al., 2005). 
 
1.3.3.4 La méthode d’optimisation multi-corps : paramétrage relatif 
« La limitation commune à toutes les méthodes décrites ci-dessus [vient du fait] que chaque 
segment [osseux] est considéré séparément, sans qu’aucune contrainte connue ne soit 
imposée aux articulations » (Leardini et al., 2005, p. 221). Pour cette raison, les méthodes 
telles que la MOS se révèlent inefficaces pour réduire les erreurs dues aux transformations 
rigides des marqueurs par rapport aux os, principales causes des ATM. L’utilisation de telles 
méthodes donne donc lieu à des calculs cinématiques 3D peu fiables se traduisant par des 
déplacements articulaires non physiologiques ainsi que par des interpénétrations ou des 
dislocations des segments osseux (Lu et O’Connor, 1999). 
 
Lu et O’Connor (1999) ont ainsi mis au point une méthode innovante, appelée « méthode 
d’optimisation globale » ou « méthode d’optimisation multi-corps » (MBO), permettant de 
minimiser les erreurs de mesure intervenant entre deux images successives, tout en 
déterminant la position des segments osseux d’un modèle biomécanique représentant le 
système musculosquelettique. La MBO fait l’hypothèse que « la prise en compte de 
contraintes articulaires et la compensation globale des erreurs peuvent largement réduire les 
effets des ATM sur le calcul des positions du système musculosquelettique, en particulier sur 
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les valeurs de rotation interne-externe et d’abduction-adduction » (Lu et O’Connor, 1999, p. 
130). La MBO repose sur les deux équations suivantes : 
 
 






= ൫ܲ − ܲᇱ(߶)൯்ܹ൫ܲ − ܲᇱ(߶)൯ (1.3) 
 ܲᇱ(߶) = ܪ(߶)ܲ∗ (1.4) 
 
Avec les paramètres suivants : 
- ݉ correspond au nombre de segments du modèle biomécanique ; 
- ݊ correspond au nombre de marqueurs rattachés au modèle biomécanique ; 
- ܯ௜௝ correspond jième marqueur du iième segment ; 
- ܲ correspond aux coordonnées 3D des marqueurs exprimées dans le repère global ; 
- ܲ∗ correspond aux coordonnées 3D des marqueurs exprimées dans le repère local du 
segment auquel ils sont rattachés ; 
- ߶ correspond aux paramètres cinématiques du modèle biomécanique ; 
- ܪ correspond à la matrice homogène de transformation reliant les repères locaux au 
repère global en fonction des paramètres ߶ ; 
- ܹ correspond à la matrice de pondération constituée des poids w affectés aux marqueurs 
des segments osseux. 
 
Le paramétrage utilisé par Lu et O’Connor (1999) est « relatif » : la position et l’orientation 
d’un segment distal sont définies par rapport à un segment proximal. Les paramètres 
cinématiques ߶ représentent ainsi les différents DDL des articulations du modèle 
biomécanique. La matrice ܪ est par conséquent calculée à partir du produit des matrices 
homogènes depuis un segment distal jusqu’au segment proximal terminant la chaîne 
cinématique considérée dont la position et l’orientation sont connues dans le repère global. 
Les contraintes cinématiques imposées aux articulations par le modèle biomécanique font 
ainsi partie intégrante de la matrice ܪ. D’un autre côté, la matrice de pondération ܹ reflète 
le niveau de fiabilité accordé aux marqueurs. Lu et O’Connor (1999) considèrent dans leur 
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étude que tous les marqueurs d’un segment sont pondérés par un poids w identique. 
Toutefois, afin de respecter les conclusions des études ayant quantifié les ATM, lesquelles 
sont détaillées au chapitre 1.3.1, la pondération des marqueurs diffère d’un segment à l’autre. 
Le poids w affecté aux marqueurs du fémur est ainsi beaucoup plus faible que celui affecté 
aux marqueurs du tibia. Il est bon de noter que les poids w sont calculés à partir des erreurs 






Avec les paramètres suivants : 
- ܯ௜௝ correspond jième marqueur du iième segment ; 
- w correspond au poids affecté au marqueur ܯ௜௝ ; 
- ݁௜ correspond à l’erreur résiduelle affectant le segment i. 
 
En résumé, en ajustant ߶ de sorte à minimiser par moindre carré la différence entre les 
coordonnées des marqueurs suivis dans le repère global et les coordonnées des marqueurs 
modélisés par le modèle biomécanique – c'est-à-dire de sorte à minimiser la fonction f de 
l’équation (1.3) – la MBO permet de déterminer, « à chaque image du mouvement étudié, la 
position des segments qui suit au mieux les marqueurs cutanés tout en respectant les DDL du 
modèle [biomécanique] prédéfini » (Dumas, 2010, p. 56). 
 
La MBO a été évaluée de la même façon que la méthode de solidification (Chèze, Fregly et 
Dimnet, 1995). Le modèle biomécanique utilisé par Lu et O’Connor (1999) était constitué de 
trois segments représentant le pelvis, le fémur et le tibia reliés entre eux par deux liaisons 
sphériques interdisant tous déplacements et modélisant la hanche et le genou. Ce modèle 
biomécanique a été adapté à la morphologie d’un sujet sain grâce à la méthode de calibration 
anatomique de Cappozzo et al. (1995). La cinématique 3D des différents segments du 
modèle a ensuite été générée à partir de données expérimentales recueillies à la marche sur le 
sujet, en considérant les marqueurs attachés de manière rigide aux os. Une fois ces données 
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de référence obtenues, les coordonnées 3D des marqueurs ont été bruitées par une fonction 
sinusoïdale aléatoire mimant l’influence des ATM. L’efficacité de la MBO à retrouver la 
cinématique 3D de référence a alors pu être appréciée et comparée à celle de la MOS. 
D’après les résultats, les dislocations articulaires obtenues par la MOS sont de 6,9-13,3 mm 
alors qu’elles sont automatiquement résolues grâce aux contraintes cinématiques imposées 
par la MBO. Lu et O’Connor (1999) affirment de plus que les erreurs obtenues en rotation 
interne-externe et en abduction-adduction sont « significativement réduites » par la MBO par 
rapport à la MOS. 
 
Les résultats de cette étude sont eux aussi remis en cause par les récents travaux d’Andersen 
et al. (2012) et de Barre et al. (2013) qui réfutent l’aspect aléatoire ou sinusoïdal des ATM. 
De plus, outre la méthode de validation choisie, la MBO présente un certain nombre de 
limites. Premièrement, la fonction d’optimisation f est non linéaire. La matrice ܪ correspond 
en effet à un produit de sinus et cosinus des paramètres cinématiques ߶. La résolution de ce 
problème d’optimisation doit donc se faire par le biais de méthodes numériques itératives, 
telles que la méthode de Newton utilisant les séries de Taylor15, permettant d’approximer la 
fonction f par une fonction linéaire. Or, ce type d’approximation ajoute des erreurs 
supplémentaires à la MBO et influence les résultats obtenus. Deuxièmement, la cinématique 
3D déduite à l’aide de la MBO est intimement dépendante des contraintes cinématiques 
imposées par le modèle biomécanique, comme le montrent les travaux de Duprey, Cheze et 
Dumas (2010) que nous détaillerons plus loin. Ainsi, une liaison sphérique étant loin de 
représenter la complexité de l’articulation du genou et de ses six DDL, il est aisé de penser 
que les résultats obtenus par la MBO ne correspondent pas aux mouvements réels de 
l’articulation. C’est d’ailleurs ce que tend à montrer les trois récentes études menées sur le 
sujet et détaillées ci-dessous. 
 
                                                 
 
15 La série de Taylor d'une fonction f au voisinage d'un point a est une série entière construite à partir 
de f et de ses dérivées successives en a : 
   ݂(ݔ) = ݂(ܽ) + ݂(ଵ)(ܽ)(ݔ − ܽ) + ௙(మ)(௔)ଶ! (ݔ − ܽ)ଶ + ⋯ = ∑
௙(೙)(௔)
௡! (ݔ − ܽ)௡ஶ௡ୀଵ  
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Stagni, Fantozzi et Cappello (2009) ont évalué les performances de la MBO en enregistrant 
simultanément la cinématique 3D du genou à l’aide de marqueurs cutanés et d’un 
fluoroscope monoplan sur deux sujets munis d’une prothèse totale de genou effectuant 
différentes activités d’accroupissement. Le modèle biomécanique utilisé était constitué de 
quatre segments (pelvis, fémur, tibia et pied) reliés entre eux par des liaisons sphériques 
modélisant les articulations de la hanche, du genou et de la cheville. Les erreurs cinématiques 
relevées étaient de 10° en rotation et à 10-15 mm en déplacement. Ainsi, bien que la MBO 
permette d’obtenir des courbes cinématiques lisses et cohérentes d’un point de vue 
physiologique, elle s’avère incapable de calculer avec précision les mouvements de 
l’articulation fémoro-tibiale prothétique (Stagni, Fantozzi et Cappello, 2009). L’étude 
d’Andersen et al. (2010), comparant la cinématique 3D du genou obtenue grâce à des tiges 
corticales à celle obtenue par le biais de la MBO sur 6 sujets sains marchant sur tapis roulant, 
confirme ces résultats. Le modèle biomécanique utilisé ne comprenait cependant que deux 
segments (fémur et tibia) reliés entre eux par une liaison sphérique autorisant trois rotations, 
ou une liaison pivot n’autorisant que la flexion-extension. Cette modélisation est donc limitée 
puisque l’étude de Duprey, Cheze et Dumas (2010) a démontré l’importance de modéliser le 
membre inférieur au complet : les contraintes cinématiques imposées à la cheville influencent 
notamment la cinématique 3D du genou obtenue par MBO. Andersen et al. (2010, p. 272) 
concluent leur étude en mentionnant que « l’inclusion de contraintes [cinématiques] au genou 
n’élimine ni ne réduit les erreurs des ATM, et n’améliore pas non plus la validité de la 
cinématique du genou dérivant des marqueurs cutanés ». Finalement, Li et al. (2012) ont 
validé la MBO en comparant la cinématique 3D du genou enregistrée à l’aide de marqueurs 
cutanés et de fluoroscopie biplan sur 10 sujets blessés au ligament croisé postérieur courant 
sur tapis roulant. Le modèle biomécanique utilisé correspondait à celui mis en place par 
Arnold et al. (2010) : l’articulation de la cheville était modélisée à l’aide d’une liaison pivot 
n’autorisant que la dorsiflexion et la flexion plantaire, l’articulation du genou était modélisée 
à l’aide d’une liaison à 1 DDL principal (flexion-extension) et 5 DDL secondaires couplés 
grâce aux équations de mouvements développées par Walker, Rovick et Robertson (1988), et 
l’articulation de la hanche était modélisée à l’aide d’une liaison sphérique. Les résultats 
montrent que les erreurs cinématiques atteignent 9° en rotation et 7 mm en déplacement. À 
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l’instar des deux études précédentes, Li et al. (2012) conclut que la MBO ne permet pas de 
compenser efficacement les ATM et que les modèles biomécaniques utilisés réduisent la 
variabilité inter-sujet des résultats. 
 
Plusieurs auteurs se sont intéressés à améliorer la MBO. Tel que mentionné plus haut, au lieu 
de modéliser le genou à l’aide de liaisons mécaniques usuelles, certains ont plutôt couplé les 
rotations et déplacements secondaires de l’articulation au mouvement de flexion-extension 
principal (Li et al., 2012; Sandholm et al., 2011; Zheng et al., 2014). Les équations de 
mouvements utilisées pour coupler les 5 DDL du genou ont été définies soit à partir de 
l’étude in vitro de Walker, Rovick et Robertson (1988) réalisées sur 28 genoux cadavériques, 
dans le cas des études de Sandholm et al. (2011) et Li et al. (2012), soit à partir de mesures 
directement réalisées sur les sujets à l’aide de fluoroscopie biplan, dans le cas de l’étude de 
Zheng et al. (2014). Or, comme nous l’avons vu précédemment, l’étude de Li et al. (2012) a 
montré que l’utilisation d’équations de mouvements génériques – c’est-à-dire tirées de 
données in vitro et appliquées à tous les sujets – ne permet pas de compenser efficacement 
les ATM avec la MBO. De plus, les équations de mouvements personnalisées de l’étude de 
Zheng et al. (2014) ne sont pas utilisées pour raffiner la cinématique 3D du genou, déjà 
connue grâce à la fluoroscopie biplan, mais pour améliorer le calcul des forces et moments 
articulaires, ce qui sort du cadre de ce projet de doctorat. 
 
1.3.3.5 La méthode d’optimisation multi-corps : filtre de Kalman 
Cerveri, Pedotti et Ferrigno (2005) et De Groote et al. (2008) ont modifié la MBO en 
remplaçant l’optimisation par moindres carrés par une optimisation par filtre de Kalman 
(FK). Un aperçu expliquant le fonctionnement d’un FK est donné en ANNEXE II page 173 
afin de faciliter la compréhension des propos qui suivent. Les auteurs ont modélisé le corps 
humain au complet en assimilant notamment les articulations du genou à des liaisons pivots 
(flexion-extension) (Cerveri, Pedotti et Ferrigno, 2005) ou pivots glissants (flexion-extension 
et déplacement antéro-postérieur) (De Groote et al., 2008). Ils ont par ailleurs utilisé les 

































































 ݕ(ݐ) = ܪ൫ݔ(ݐ)൯ + ݓ(ݐ) (1.7) 
 
Avec les paramètres suivants : 
- ݔ(ݐ) correspond à l’état du système, c'est-à-dire les paramètres cinématiques relatifs du 
modèle biomécanique ; 
- ݔ௜(௡)(ݐ) correspond à la dérivée d’ordre n du iième paramètre cinématique ; 
- ݕ(ݐ) correspond aux mesures du système, c'est-à-dire les coordonnées 3D des marqueurs 
cutanés exprimées dans le repère global ; 
- ∆ݐ correspond à la période d’échantillonnage du mouvement ; 
- ݒ௜,௡(ݐ) correspond au bruit de modélisation associé à la dérivée d’ordre n du iième 
paramètre cinématique ; 
- ݓ(ݐ) correspond au bruit de mesure ; 
- ܪ൫ݔ(ݐ)൯ correspond à la fonction reliant les paramètres cinématiques aux mesures du 
système. 
 
Tout comme la fonction ܪ(߶) de l’équation (1.4), la fonction ܪ൫ݔ(ݐ)൯ est calculée à partir 
du produit des matrices homogènes exprimant les coordonnées locales des marqueurs cutanés 
dans le repère global en fonction des paramètres cinématiques du modèle biomécanique. En 
outre, il est important de noter que l’équation d’état (1.6) se présente déjà sous une forme 
discrète. Le comportement dynamique du corps humain étant inconnu, la propagation 
temporelle des paramètres cinématiques ݔ(ݐ) a ainsi été approximée à l’aide d’une série de 
Taylor ; l’ordre de la série ayant été fixé à deux par les auteurs (݊ = 2 dans l’équation (1.6)). 
De plus, l’équation de mesure (1.7) est non linéaire. Les auteurs ont donc été contraints 
d’utiliser un filtre de Kalman étendu (FKE) plutôt qu’un FK simple afin d’estimer la 
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cinématique 3D du modèle biomécanique. De Groote et al. (2008) ont par ailleurs ajouté un 
lissage de Kalman (LK) à la suite de son FKE afin d’améliorer la précision des estimations 
obtenues. Les estimations d’un FK, ou d’un FKE, sont en effet uniquement basées sur les 
données précédant l’instant considéré alors que les estimations d’un LK prennent en compte 
la totalité des données disponibles, de l’instant initial à l’instant final. 
 
Cerveri, Pedotti et Ferrigno (2005) et De Groote et al. (2008) ont évalué les performances de 
leur méthode de la même façon que Lu et O’Connor (1999) ont évalué les performances de la 
MBO, c'est-à-dire en calibrant leur modèle biomécanique sur un sujet sain, en générant une 
cinématique 3D de référence à partir des données expérimentales recueillies sur ce sujet, et 
en bruitant cette cinématique à l’aide de fonctions simulant l’influence des ATM. Cerveri, 
Pedotti et Ferrigno (2005) ont comparé l’efficacité de leur méthode avec celle de la MOS, 
tandis que De Groote et al. (2008) ont comparé la leur avec la MBO et celle de Cerveri, 
Pedotti et Ferrigno (2005). D’après les résultats obtenus par ces deux études, les méthodes les 
plus performantes pour estimer la cinématique 3D du modèle biomécanique sont le LK, le 
FK, la MBO puis la MOS. Le LK réduit en effet les erreurs d’estimation de 0,1-0,9 % par 
rapport au FK et de 4,5-10,8 % par rapport à la MBO (De Groote et al., 2008). Le FK réduit 
quant à lui les erreurs d’estimation d’au moins 50 % par rapport à la MOS (Cerveri, Pedotti 
et Ferrigno, 2005). Malgré tout, ces méthodes souffrent des mêmes limites que celles de la 
MBO décrites plus haut, à savoir le manque de validation, la non linéarité des équations et 
l’imposition de contraintes non physiologiques au niveau de l’articulation du genou. Les 
conclusions apportées par les études de Stagni, Fantozzi et Cappello (2009), Andersen et al. 
(2010) et Li et al. (2012) laissent donc supposer que la cinématique 3D estimée par ces deux 
études est loin de correspondre à la cinématique réelle du système musculosquelettique. 
 
1.3.3.6 La méthode d’optimisation multi-corps : paramétrage absolu 
Ces problèmes de non linéarité et de contraintes non physiologiques ont en grande partie été 
réglés par l’approche développée par Dumas (2010) et Duprey, Cheze et Dumas (2010). Ces 
auteurs proposent en effet deux améliorations n’ayant jusqu’à présent jamais été intégrées à 
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la MBO. La première d’entre elles consiste à utiliser un paramétrage « absolu » exprimant la 
position et l’orientation de tous les segments directement par rapport au repère global. Ce 
paramétrage permet d’écrire les contraintes cinématiques du modèle biomécanique sous 
forme linéaire ou quadratique (Dumas et Chèze, 2007). La seconde amélioration consiste 
quant à elle à imposer au genou des contraintes cinématiques dérivant d’un mécanisme 
parallèle prenant en compte les spécificités géométriques et fonctionnelles de ses structures 
anatomiques (Feikes, O'Connor et Zavatsky, 2003). 
 
Les paramètres ܳ௜ = ൣݑ௜	ݎ௉೔	ݎ஽೔	ݓ௜൧
்
 proposées par Dumas et Chèze (2007) consistent à 
définir, pour chaque segment i du modèle biomécanique, deux points ( ௜ܲ 	݁ݐ	ܦ௜) et deux 




Figure 1.14 Paramètres absolus 
des segments du membre inférieur droit 
Tirée de (Dumas et Chèze, 2007, p. 316) 
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Les deux points ௜ܲ 	݁ݐ	ܦ௜ correspondent aux centres articulaires proximal et distal du segment 
i et servent à définir son axe longitudinal ݒ௜ = ݎ௉೔ − ݎ஽೔. Les deux vecteurs unitaires ݓ௜	݁ݐ	ݑ௜ 
correspondent à l’axe fonctionnel moyen de flexion-extension de l’articulation distale et à la 
normale au plan frontal du segment i respectivement (Figure 1.14). Ainsi, les paramètres ܳ௜ 
et le repère non orthonormé ( ௜ܲ	, ݑ௜	, ݒ௜	, ݓ௜) qui leur est associé incluent des informations 
anatomiques et fonctionnelles telles que la longueur du segment ܮ௜	 = ฮݎ௉೔ − ݎ஽೔ฮ et l’axe 
moyen de flexion-extension ݓ௜. Les paramètres ܳ௜ permettent d’exprimer dans le repère 
global les coordonnées 3D ݎெ೔ೕ d’un point j du segment i à l’aide d’une matrice 
d’interpolation ܰெ೔ೕ calculée à partir des coordonnées 3D du point exprimées dans le repère 
non orthonormé ݎெ೔ೕ = ܰெ೔ೕܳ௜ (Dumas et Chèze, 2007). Elles permettent également de 
construire les axes orthogonaux ௜ܺ	, ௜ܻ	, ܼ௜ à l’aide d’une matrice de transformation ܤ௜ 
(Desroches, Cheze et Dumas, 2010) et ainsi de retrouver les trois rotations et les trois 
déplacements articulaires calculés en analyse cinématique 3D (Grood et Suntay, 1983; Wu et 
al., 2002). 
 
Le mécanisme parallèle utilisé par Dumas (2010) et Duprey, Cheze et Dumas (2010) a 
initialement été proposé par Wilson, Feikes et O'Connor (1998) puis amélioré par Feikes, 
O'Connor et Zavatsky (2003). Ce mécanisme a été construit selon « l’hypothèse que la 
mobilité de l’articulation du genou humain est purement contrôlée par l’arrangement 
géométrique de certaines structures anatomiques » (Feikes, O'Connor et Zavatsky, 2003, p. 
125). Plus précisément, ce modèle 3D du genou a été conçu en supposant que les 
mouvements de rotation interne et de déplacement antérieur du tibia par rapport au fémur 
intervenant lors de la flexion passive du genou sont principalement guidés par les contacts 
articulaires fémoro-tibiaux, les ligaments croisés antérieur (LCA) et postérieur (LCP) et le 
ligament collatéral médial (LCM) (Wilson, Feikes et O'Connor, 1998). Wilson, Feikes et 
O'Connor (1998) considèrent en effet, d’après les résultats expérimentaux de diverses études, 
que les LCA, LCP et LCM possèdent un faisceau demeurant isométrique tout au long de la 
flexion du genou. Le ligament collatéral latéral (LCL) a ainsi été écarté de sa modélisation 
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puisqu’il se relâche au cours de la flexion et ne peut donc contraindre le mouvement (Wilson, 
Feikes et O'Connor, 1998). Wilson, Feikes et O'Connor (1998) estiment qu’il existe un 
contact permanant entre les condyles du fémur et les plateaux du tibia, et assimilent ces 
structures anatomiques à des sphères et des plans (Figure 1.15). Les hypothèses formulées 
par Wilson, Feikes et O'Connor (1998) ont été traduites par Feikes, O'Connor et Zavatsky 
(2003) sous forme de cinq équations de contraintes cinématiques, s’exprimant à l’aide des 







ۓ൫ܰ஼యభܳଷ − ܰ௉మభܳଶ൯. ܰ௡మభܳଶ − ݀ଵ௄ = 0
൫ܰ஼యమܳଷ − ܰ௉మమܳଶ൯. ܰ௡మమܳଶ − ݀ଶ௄ = 0
൫ܰைయభܳଷ − ܰூమభܳଶ൯
ଶ − (݀ଷ௄)ଶ = 0
൫ܰைయమܳଷ − ܰூమమܳଶ൯
ଶ − (݀ସ௄)ଶ = 0
൫ܰைయయܳଷ − ܰூమయܳଶ൯
ଶ − (݀ହ௄)ଶ = 0
	 (1.8) 
 
Avec les paramètres suivants (Figure 1.15) : 
- ܥଷ௝ correspond aux centres des condyles fémoraux ; 
- ଶܲ
௝ correspond aux points de contact des condyles tibiaux ; 
- ଷܱ
௝ correspond aux origines fémorales des ligaments ; 
- ܫଶ௝ correspond aux insertions tibiales des ligaments ; 
- ݊ଶ௝  correspond aux normales des plateaux tibiaux ; 
- ௝݀௄ correspond au rayon des condyles fémoraux et à la longueur des ligaments. 
 
Le mécanisme parallèle proposé par Wilson, Feikes et O'Connor (1998) et Feikes, O'Connor 
et Zavatsky (2003) (Figure 1.15) est ainsi adapté à l’anatomie du genou et ne bloque aucun 
de ses mouvements. Il ne possède toutefois qu’un seul DDL, à savoir la flexion-extension, les 




Figure 1.15 Mécanisme parallèle du genou 
Adaptée de (Parenti-Castelli et al., 2004, p. 225) 
La MBO repose sur la résolution du même problème d’optimisation que celui défini 
précédemment (Lu et O’Connor, 1999). Toutefois, les paramètres ܳ௜ étant absolus, le nombre 
de paramètres disponibles est plus important que le nombre de DDL des segments (12 
paramètres pour 6 DDL). Il est donc nécessaire de définir des contraintes de corps rigide ߶௥ 
lors des calculs cinématiques. De plus, contrairement au paramétrage relatif, les paramètres 
ܳ௜ ne prennent pas en compte les contraintes imposées par le modèle biomécanique. Ces 
dernières doivent donc être spécifiées à l’aide des équations de contraintes cinématiques ߶௞. 
La MBO s’appuie ainsi sur les équations définies ci-dessous : 
 
 minொ ݂ = 	
1



























Avec les paramètres suivants : 
- ߶௠ correspond aux contraintes motrices ; 
49 
- ߶௜௥ correspond aux contraintes de corps rigide imposées au pied (i = 1), au tibia (i = 2), 
au fémur (i = 3) et au pelvis (i = 4) ; 
- ߶௛௞ correspond aux contraintes cinématiques imposées à la cheville (h = A), au genou 
(h = K) et à la hanche (h = H) ; 














ଶ − 1 = 0
ݑ௜. ൫ݎ௉೔ − ݎ஽೔൯ − ܮ௜ cos ߛ௜ = 0
ݑ௜. ݓ௜ − cos ߚ௜ = 0
൫ݎ௉೔ − ݎ஽೔൯
ଶ − ܮ௜ଶ
൫ݎ௉೔ − ݎ஽೔൯. ݓ௜ − ܮ௜ cos ߙ௜ = 0
ݓ௜ଶ − 1 = 0
	 (1.11) 
 
Avec les paramètres suivants : 
- ܮ௜ correspond à la longueur constante du segment i ; 
- ߙ௜ correspond à l’angle constant entre les vecteurs ݒ௜ = ݎ௉೔ − ݎ஽೔	݁ݐ	ݓ௜ ; 
- ߚ௜ correspond à l’angle constant entre les vecteurs ݑ௜	݁ݐ	ݓ௜ ; 
- ߛ௜ correspond à l’angle constant entre les vecteurs ݑ௜	݁ݐ	ݒ௜ = ݎ௉೔ − ݎ஽೔. 
 
Afin de résoudre ce problème d’optimisation, Dumas (2010) et son équipe ont utilisé la 
méthode des multiplicateurs de Lagrange qui permet de trouver les points stationnaires d’une 
fonction de plusieurs variables sous contraintes, telle que la fonction ݂ définie par l’équation 
(1.9) précédente. Le problème s’écrit alors sous la forme suivante : 
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 ݂∗ = 	 (߶௠)்ܹ߶௠ + ߣ௞߶௞ + ߣ௥߶௥ = 0 (1.12) 



























Avec les paramètres suivants : 
- ߣ correspond aux multiplicateurs de Lagrange ; 
- ܭ correspond aux matrices Jacobiennes des contraintes motrices, cinématiques et de 
corps rigide. 
 
L’écriture de ces contraintes à l’aide des paramètres ܳ௜ permet d’obtenir des matrices 
Jacobiennes linéaires. Finalement, en utilisant cette formulation, la minimisation de ܨ peut 
être directement estimée par quelques itérations de type Newton-Raphson jusqu’à obtenir 
ܨ்ܨ < ߝ (avec ߝ = 10ିଵଶ dans le cas présent) : 
 







∆ߣ൰ = 0 (1.15) 





ቆ−ܨ ൬ܳߣ൰ቇ (1.16) 
 
Duprey, Cheze et Dumas (2010) ont évalué l’efficacité de la MBO en comparant les résultats 
cinématiques obtenus à l’aide de modèles biomécaniques imposant différentes combinaisons 
de contraintes au niveau de la cheville, du genou et de la hanche : SSS, USS, PSS, SHS, SPS, 
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UHS et PPS (avec S = liaison sphérique ; U = liaison universelle ; P = mécanisme parallèle ; 
H = liaison pivot). La MBO a été appliquée sur des données expérimentales recueillies à la 
marche sur cinq sujets sains. Il ressort des résultats de cette étude que la cinématique 3D du 
genou dépend grandement des contraintes cinématiques qui lui sont appliquées et de celles 
appliquées à la cheville. Les résultats n’ont toutefois pas pu être directement validés puisque 
l’étude ne disposait pas de données de référence. Il apparaît néanmoins que les contraintes 
cinématiques imposées par le mécanisme parallèle sont les seules à reproduire le 
comportement du genou observé par des études ayant utilisé des marqueurs intra-corticaux, à 
savoir une rotation interne et un déplacement antérieur du tibia par rapport au fémur au cours 
de la flexion, ainsi qu’un mouvement d’abduction-adduction limité (Andersen et al., 2010; 
Benoit et al., 2006; Lafortune et al., 1992). Cependant, la modélisation du genou à l’aide 
d’un mécanisme parallèle générique dérivant de mesures in vitro présente certaines limites. 
Outre son manque de validation, ce modèle réduit considérablement la variabilité inter-sujets 
des résultats cinématiques 3D du genou, ce qui est problématique lorsque l’on souhaite 
effectuer des comparaisons sujet à sujet (Duprey, Cheze et Dumas, 2010). 
 
Dumas (2010) et son équipe ont amélioré leur MBO en proposant un nouveau mécanisme 
parallèle pour le genou et une nouvelle approche pour régler le problème d’optimisation 
(Gasparutto, Dumas et Jacquelin, 2012). Dérivant de mesures in vitro (Parenti-Castelli et 
Sancisi, 2013), ce mécanisme est constitué de deux contacts sphère sur plan et de quatre 
ligaments déformables. En traitant les contraintes ligamentaires à l’aide d’une technique de 
pénalisation, la MBO s’écrit sous la forme suivante : 
 






ቂܹ௠ 00 ܹ௞భቃ ൬
߶௠
߶௞భ൰ (1.17) 
 sujet à ൜߶
௞మ = 0
߶௥ = 0 (1.18) 
 
Avec les paramètres suivants : 
- ܹ௠ correspond à la matrice de pondération associée aux contraintes motrices ߶௠ ; 
- ܹ௞భ correspond à la matrice de pondération associée aux contraintes ligamentaires ߶௞భ. 
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ܹ௠ est une matrice identité puisque Gasparutto, Dumas et Jacquelin (2012) estiment que 
tous les marqueurs utilisés sont affectés de manière équivalente par les ATM, c’est-à-dire 
qu’aucun marqueur n’est considéré plus fiable qu’un autre. Les quatre coefficients diagonaux 
de ܹ௞భ ont quant à eux été choisis en fonction de l’élongation ligamentaire maximale 
reportée dans la littérature (Bergamini et al., 2011), les ligaments présentant l’élongation la 
plus faible présentaient un poids plus important. ߶௞భ correspond aux contraintes des quatre 
ligaments du genou qui sont résolues « aussi bien que possible » dans la routine 
d’optimisation, et ߶௞మ représente les contraintes cinématique de la cheville (liaison 
sphérique), les deux contacts sphère sur plan du genou, et les contraintes cinématiques de la 



























 ߶௞మ = 	
ە
ۖ۔









ݎ஽ర − ݎ௉య = 0
	 (1.20) 
 
Avec les paramètres suivants : 
- ௜ܰ
௏೔ೕ correspond à la matrice d’interpolation du jième marqueur virtuel appartenant au 
segment i (4 origines ligamentaires ଷܸଵିସ, 4 insertions ligamentaires ଶܸଵିସ, 2 centres de 
sphères ଷܸହି଺, 2 points de contact ଶܸହି଺) ; 
- ௜ܰ
௡೔ೕ 	 correspond à la matrice d’interpolation de la jième normale appartenant au segment i 
(2 normales aux plans ݊ଶଵିଶ) ; 
- ݀௜	 correspond aux longueurs des ligaments (i = 1-4), et aux rayons des sphères (i = 5-6). 
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La résolution de ce problème d’optimisation a été menée à l’aide de la formulation de 
Lagrange et de l’algorithme de Newton-Raphson détaillé précédemment. 
 
Les conclusions apportées par l’étude de Gasparutto, Dumas et Jacquelin (2012) sont les 
mêmes que celle de Duprey, Cheze et Dumas (2010). Bien qu’elle propose une modélisation 
du genou encore plus proche de sa physiologie, cette étude présente néanmoins les mêmes 
limites. En effet, les résultats manquent de validation puisqu’aucune donnée de référence 
n’est disponible et le mécanisme parallèle n’a pas été adapté à la géométrie des sujets, ce qui 
limite la variabilité inter-sujets des résultats obtenus. 
 
1.3.4 Les méthodes mathématiques avec modèle a priori des ATM 
1.3.4.1 La méthode de calibration dynamique 
Une toute autre catégorie de méthodes mathématiques consiste à réduire l’influence des 
ATM en modélisant les erreurs qu’ils induisent au niveau des calculs cinématiques 3D du 
genou. Une des premières méthodes de ce genre à avoir vu le jour est la « méthode de 
calibration dynamique » (MCD) proposée par Lucchetti et al. (1998). Les hypothèses sur 
lesquelles cet auteur s’est basé sont les suivantes. 
 
Lucchetti et al. (1998) considèrent tout d’abord que les ATM sont causés par le mouvement 
des repères anatomiques des os par rapport aux repères locaux des marqueurs, et non par le 
mouvement des repères locaux par rapport aux os. Ainsi, contrairement à l’approche 
classique, les vecteurs de calibration w des repères anatomiques sont ici considérés comme 
variables. Lucchetti et al. (1998) considèrent ensuite une chaîne cinématique constituée de 
trois segments osseux A, B, et C ; chacun d’entre eux étant définis par un repère local et des 
vecteurs w déterminés lors de la calibration des repères anatomiques (Figure 1.16). 
Finalement, l’auteur, s’appuyant sur l’étude de Cappozzo et al. (1996), considère que les 
ATM affectant les repères locaux « ont principalement pour origine les rotations des 
articulations adjacentes et [qu’elles] sont fortement corrélées avec elles » (Lucchetti et al., 
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1998, p. 978). L’auteur suppose donc qu’en faisant bouger les segments B et C selon une 
tâche motrice appropriée tout en maintenant l’articulation BC bloquée, les ATM affecteront 
uniquement le repère local du segment B et seront corrélés avec les rotations de l’articulation 
AB. Selon cette idée, le repère local du segment C devient un point de repère privilégié 
permettant d’observer les repères anatomiques de B sans ATM. 
 
Il est ainsi possible, en calculant les vecteurs position z des repères anatomiques de B par 
rapport au repère local de C, d’évaluer les erreurs associées aux ATM Δw (Δw = w - z) dans 
le repère local de B en fonction du temps (Figure 1.16). Pour finir, en effectuant une 
première estimation de la cinématique 3D de l’articulation AB lors de la tâche motrice 
appropriée, Lucchetti et al. (1998) déterminent les trois rotations α, β, γ. Ils établissent alors 
une table d’ATM donnant, à chaque instant et pour chaque repère anatomique, les vecteurs 
d’erreurs Δw (Δwx Δwy Δwz) associés aux rotations α, β, γ. En définitive, une fois ces tables 
déterminées, il suffit, pour compenser les ATM d’une tâche motrice cible donnée, d’obtenir 
une première approximation des rotations α, β, γ de l’articulation AB, puis d’extraire les 
vecteurs d’erreurs Δw correspondant. Les ATM peuvent alors être minimisés à chaque instant 
en soustrayant ces vecteurs d’erreurs aux vecteurs de calibration wc = w - Δw. 
 
 
Figure 1.16 Estimation des erreurs de mouvement : 
chaîne cinématique en position initiale (A) et finale (B) 
Adaptée de (Lucchetti et al., 1998, p. 978) 
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La MCD de Lucchetti et al. (1998) a été évaluée sur trois participants munis de marqueurs 
cutanées, soit deux sujets sains et un sujet muni d’une prothèse de genou n’autorisant qu’un 
seul DDL. Pour chacun d’entre eux, les repères anatomiques ont été déterminés à partir de la 
calibration anatomique de Cappozzo et al. (1995). Les positions et orientations successives 
des repères locaux au cours des mouvements enregistrés ont ensuite été déterminées à l’aide 
de la méthode d’optimisation par segment (MOS). De la sorte, les erreurs associées à la 
déformation des groupes de marqueurs ont été compensées. La cinématique 3D du genou a 
alors été évaluée selon la méthode de Grood et Suntay (1983), puis corrigée en minimisant 
les erreurs liées aux transformations rigides des groupes de marqueurs par rapport aux os à 
l’aide de la MCD. La tâche motrice appropriée et la tâche motrice cible enregistrées sur les 
deux sujets sains étaient identiques, à savoir une flexion-extension de la hanche avec le 
genou en hyper-extension. Par ailleurs, les tâches enregistrées sur le sujet muni d’une 
prothèse de genou correspondaient respectivement à une flexion-extension de la hanche avec 
le genou en hyper-extension et à une marche à vitesse naturelle. Finalement, en considérant 
certains ou tous les DDL du genou comme étant fixes au cours des tâches motrices cibles 
enregistrées, Lucchetti et al. (1998) ont pu mettre en évidence l’efficacité de la MCD. Les 
résultats obtenus montrent que cette dernière réduit les ATM de 1-5° à 0,5-3° RMS en 
rotation et de 3-13 mm à 1-3 mm RMS en déplacement. 
 
Bien qu’elle permette de compenser à la fois les déformations et les transformations rigides 
des groupes de marqueurs, la MCD proposée par Lucchetti et al. (1998) présente quelques 
inconvénients. Elle suppose notamment que les ATM enregistrés lors de la tâches motrice 
appropriée sont les mêmes que ceux intervenant lors de la tâches motrice cible (Alexander et 
Andriacchi, 2001). De plus, tel que l’affirment Cappello et al. (2005), la MCD est très 
coûteuse en termes de temps et trop contraignante pour être utilisée en routine clinique. Pour 
ces raisons, Cappello et al. (2005) ont élaboré une méthode permettant de réduire les ATM 
de manière plus simple et plus rapide. 
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1.3.4.2 La méthode de double calibration 
La « méthode de double calibration » (MDC) de Cappello et al. (2005) consiste tout d’abord 
à calibrer les repères anatomiques par rapport aux repères locaux en fonction des deux 
positions extrêmes de l’activité dynamique que l’on souhaite enregistrer. En d’autres termes, 
il suffit, pour un mouvement d’accroupissement par exemple, de déterminer les positions et 
orientations des repères anatomiques par rapport aux repères locaux lorsque le sujet est en 
pleine extension, puis lorsqu’il est en pleine flexion. Une fois cette étape terminée, les erreurs 
générées par les ATM, à savoir la déformation des groupes de marqueurs et les 
transformations rigides de ces derniers par rapport aux os, sont compensées en optimisant par 
moindres carrés la géométrie des groupes de marqueurs ainsi que les positions des points 
anatomiques ayant servi à la définition des repères anatomiques. Les équations permettant 
d’effectuer ces opérations pour un groupe de marqueurs donné sont décrites en suivant : 
 ଵܲ஼ = ଵܲீ − ݌̅ଵீ ܫ (1.21) 
 minோ ݂ = 	‖ ଵܲ
஼ − ܴ( ଶܲீ − ݌̅ଶீ ܫ)‖ଶ (1.22) 
 ଶܲ஼ = ܴ( ଶܲீ − ݌̅ଶீ ܫ) (1.23) 
 
Avec les paramètres suivants : 
- ௜ܲீ  correspond aux coordonnées des m marqueurs du groupe dans le repère global à la 
position de la calibration i ; 
- ݌̅௜ீ 	 correspond aux coordonnées du centroïde des marqueurs dans le repère global à la 
position de la calibration i ; 
- ௜ܲ஼	 correspond aux coordonnées des marqueurs dans le repère local centré sur ݌̅௜ீ  à la 
position de la calibration i. 
 
La matrice de transformation rigide R obtenue est alors appliquée aux positions des points 
anatomiques : 
 
 ܣଵ஼ = ܣଵீ − ݌̅ଵீ ܫ (1.24)  
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 ܣଶ஼ = ܴ(ܣଶீ − ݌̅ଶீ ܫ) (1.25)  
 
Avec les paramètres suivants : 
- ܣ௜ீ  correspond aux coordonnées des n points anatomiques dans le repère global à la 
position de calibration i ; 
- ܣ௜஼	 correspond aux coordonnées des points anatomiques dans le repère local centré sur 
݌̅௜ீ  à la position de calibration i. 
 
En exprimant les deux configurations du groupe de marqueurs et des points anatomiques par 
rapport au repère local défini lors de la première calibration, les équations (1.21) à (1.25) 
permettent d’obtenir des informations sur la déformation et la transformation rigide du 
groupe de marqueurs intervenant entre les deux positions de calibration par rapport aux 
points anatomiques. Une fois ces informations recueillies, « la géométrie du groupe de 
marqueurs et la position des points anatomiques sont modélisées à chaque instant du 
mouvement à l’aide d’une interpolation entre les deux positions de calibration en assimilant 
les angles de flexion-extension à une fonction de pondération » (Cappello et al., 2005, p. 
994) : 
 
 ܲ஼(ݐ) = ଵܲ஼ + ( ଶܲ஼ − ଵܲ஼)
݂(ݐ) − ଵ݂
ଶ݂ − ଵ݂ (1.26) 
 ܣ஼(ݐ) = ܣଵ஼ + (ܣଶ஼ − ܣଵ஼)
݂(ݐ) − ଵ݂
ଶ݂ − ଵ݂ (1.27) 
 
Avec les paramètres suivants : 
- ܲ஼(ݐ) correspond aux coordonnées des marqueurs dans le repère local à chaque instant t 
du mouvement ; 
- ܣ஼(ݐ)	 correspond aux coordonnées des points anatomiques dans le repère local à chaque 
instant t du mouvement ; 
- ௜݂ 	 correspond à l’angle de flexion du genou déterminé à la position de calibration i ; 
- ݂(ݐ)	 correspond à l’angle du genou calculé à chaque instant du mouvement. 
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La dernière étape de la MDC consiste alors à optimiser par moindres carrés la géométrie du 
groupe de marqueurs et la position des points anatomiques par rapport au repère global à 
partir des équations suivantes : 
 
 minோ ݂ = 	‖ܲ
ீ(ݐ) − ܴ(ݐ)(ܲ஼(ݐ) − ݌̅ீ(ݐ)ܫ)‖ଶ (1.28) 
 ܣீ(ݐ) = ܴ(ݐ)(ܣ஼(ݐ) − ݌̅ீ(ݐ)ܫ) (1.29) 
 
La MDC, schématisée par la Figure 1.17, permet ainsi de corriger à chaque instant t les 
coordonnées des points anatomiques dans le repère global et donc de calculer la cinématique 
3D du genou en limitant les erreurs associées aux ATM. Cependant, Cappello et al. (2005) 
émet pour cela certaines hypothèses. En interpolant de manière linéaire les erreurs associées 
aux ATM, il suppose en effet que ces derniers se comportent de manière cohérente entre les 
deux positions extrêmes de l’activité dynamique et qu’ils dépendent de l’amplitude des 
angles de flexion-extension. Ces hypothèses sont renforcées par les travaux d’Andersen et al. 
(2012) qui suggèrent la linéarité des ATM. Cappello et al. (2005) supposent également en 
utilisant les équations (1.26) et (1.27) que les angles de flexion-extension sont peu influencés 
par les ATM, ce qui a été confirmé par la littérature scientifique (Chapitre 1.3.1 page 25) 




Figure 1.17 Schématisation de la méthode 
de double calibration 
Tirée de (Cappello et al., 2005, p. 994) 
 
Cappello et al. (2005) ont évalué les performances de la MDC en enregistrant simultanément 
la cinématique 3D du genou par stéréophotogrammétrie et par fluoroscopie monoplan. Ces 
enregistrements ont été faits sur deux sujets munis de prothèse totale de genou effectuant 
différents mouvements dynamiques : flexion-extension, accroupissement, et position debout-
assis. En visualisant directement le mouvement des os à l’aide du fluoroscope, Cappello et al. 
(2005) ont ainsi été capables de quantifier et de comparer les erreurs obtenues en effectuant 
une simple calibration puis une double calibration. Notons que ces calibrations ont été 
réalisées à partir de la méthode de calibration anatomique proposée par Cappozzo et al. 
(1995) et que les calculs cinématiques 3D ont été menés selon la méthode de Grood et Suntay 
(1983). Il apparaît, d’après les résultats de l’étude, que les six DDL du genou issus de la 
MDC sont semblables à ceux mesurés par le fluoroscope. Les erreurs RMS obtenues grâce à 
la MDC s’élèvent en effet à 1,4-1,6° en rotation et à 2-2,8 mm en déplacement, contre 3,7-
6,4° et 6,3-12,9 mm pour la simple calibration. 
 
La MDC de Cappello et al. (2005) présente néanmoins une limite par rapport aux autres 
méthodes : elle n’est applicable que sur des mouvements en chaîne fermée et non des 
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mouvements en chaîne ouverte. Contrairement aux mouvements d’accroupissement, il est en 
effet impossible de définir et de calibrer les deux positions extrêmes de mouvements tels que 
la marche. La MDC s’avère néanmoins plus précise que la méthode d’optimisation multi-
corps (MBO) proposée par Lu et O’Connor (1999). En effet, Stagni, Fantozzi et Cappello 
(2009), dont l’étude a été présentée au chapitre 1.3.3.4 précédent, ont non seulement évalué 
l’efficacité de la MBO de la même façon et avec les mêmes sujets que l’étude de Cappello et 
al. (2005) décrite ci-dessus, mais l’ont également comparé avec l’efficacité de la MDC. La 
MDC apparaît ainsi plus précise que la MBO : 1-2° en rotation contre 10°, et 1-3 mm en 
déplacement contre 10-15 mm pour l’articulation du genou. Stagni, Fantozzi et Cappello 
(2009) concluent donc que « la MDC devrait être préférée [à la MBO] pour quantifier la 
cinématique spécifique d’un sujet » (Stagni, Fantozzi et Cappello, 2009, p. 122). 
 
1.3.4.3 La méthode de déformation par intervalle 
Une dernière méthode mathématique permettant de compenser les ATM en modélisant leur 
influence est la « méthode de déformation par intervalle » (MDI) proposée par Alexander et 
Andriacchi (2001). La MDI s’avère être une amélioration de la méthode du groupe de 
marqueurs (MGM) développée par les mêmes auteurs (Andriacchi et al., 1998) et détaillée au 
chapitre 1.3.3.3. Brièvement, cette amélioration consiste à ajouter aux résultats de la MGM 
des équations modélisant la transformation rigide du groupe de marqueurs par rapport aux os, 
laquelle est causée par les ATM. Alexander et Andriacchi (2001) ont évalué les performances 
de la MDI à partir de simulations numériques utilisant des fonctions sinusoïdales pour décrire 
l’influence des ATM – méthode dont nous avons déjà mentionné l’obsolescence – et à partir 
d’un sujet muni de marqueurs intra-corticaux. Il apparaît, d’après leurs résultats, que la MDI 
réduit les erreurs des ATM de 25-33 % par rapport à la méthode d’optimisation par segment 
(MOS). Toutefois, tel que l’affirment Stagni et al. (2003) et Leardini et al. (2005), les 
simulations utilisées par Alexander et Andriacchi (2001) sont biaisées puisque les 
déformations qu’elles génèrent au niveau de la cinématique 3D de référence ont la même 
forme que les fonctions utilisées pour les compenser. De plus, le système de fixateur externe 
porté par le sujet limite le déplacement des tissus mous par rapport aux os sous-jacents. 
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L’influence des ATM est donc limitée, ce qui a eu pour effet de surestimer les performances 
de la MDI. Pour ces raisons, Stagni et al. (2003) ont évalué la MDI sur les mêmes sujets et de 
la même façon qu’ils ont évalué la MDC et la MBO (Stagni, Fantozzi et Cappello, 2009). Les 
résultats de leur étude montrent que la MDI est « extrêmement dépendante de la forme du 
modèle utilisé pour approximer les ATM […] [et qu’elle] ne fournit pas une amélioration 
significative en termes de précision d’estimation de la position des os, particulièrement pour 
ce qui est des déplacements » (Stagni et al., 2003, p. 300). 
 
Afin de clore ce chapitre, il est bon de noter que de nombreuses équipes explorent 
actuellement de nouvelles pistes pour modéliser les ATM (Andersen et al., 2012; Barre et al., 
2013; Bonci et al., 2014; Dumas et al., 2014a; 2014b). Toutefois, bien que ces travaux soient 
très prometteurs, aucune nouvelle méthode de compensation des ATM n’a encore été 
proposée. Par ailleurs, ces modèles nécessitent des données cinématiques très précises, 
acquises soit à l’aide de marqueurs intra-corticaux, soit grâce à la fluoroscopie biplan 
(Andersen et al., 2012; Barre et al., 2013; Bonci et al., 2014; Dumas et al., 2014a; 2014b). 
L’élaboration de ces modèles est donc pour l’instant limitée au domaine de la recherche 
expérimentale et difficilement applicable en routine clinique. 
 
1.4 Synthèse et limites des méthodes d’analyse cinématique 3D du genou 
Afin de clore cette revue de la littérature, nous proposons une synthèse des différentes 
méthodes permettant de quantifier la cinématique 3D du genou. Comme nous avons pu le 
constater, une multitude de méthodes ayant pour objectif de visualiser directement le 
mouvement des os de l’articulation, ou de compenser les ATM résultant de l’utilisation de 
marqueurs cutanés, a été développée au cours des 20 dernières années. Pourtant, la définition 
du mouvement naturel de l’articulation fémoro-tibiale demeure controversée (Ramsey et 
Wretenberg, 1999; Rebmann et Sheehan, 2003). En d’autres termes, « il n’existe toujours pas 
de définition claire et complète de la cinématique 3D du genou sain » (Lavoie, 2006, p. 2), et 
encore moins du genou OA. 
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Cette controverse s’explique en premier lieu par la grande diversité des méthodes utilisées 
pour analyser la cinématique 3D de l’articulation. En effet, les méthodes employées pour 
mesurer le mouvement des os, le geste effectué au cours de ces mesures, ou encore les 
méthodes de calculs cinématiques utilisées divergent grandement d’une étude à l’autre. Cette 
hétérogénéité rend ainsi la comparaison des résultats de ces études très difficile, voire 
impossible, ce qui explique en partie le manque de consensus sur le sujet (Lavoie, 2006; 
Moro-oka et al., 2008; Ramsey et Wretenberg, 1999; Rebmann et Sheehan, 2003). Cette 
controverse s’explique également par l’absence de « Gold Standard » en analyse du 
mouvement humain. Aucune des méthodes utilisées pour mesurer la cinématique 3D du 
genou n’est acceptée de façon unanime par la communauté scientifique, puisqu’aucune 
d’entre elles ne semble idéale du point de vue de son applicabilité en routine clinique, ou du 
point de vue de son efficacité à réduire l’influence des ATM (Lavoie, 2006; Leardini et al., 
2005; Li, Van de Velde et Bingham, 2008; Martelli et Pinskerova, 2002; Peters et al., 2010). 
 
En effet, bien que les techniques d’imagerie médicale détaillées au chapitre 1.2 permettent de 
s’affranchir des ATM en visualisant directement le mouvement des os du genou au travers de 
la peau, elles présentent un certain nombre d’inconvénients. La fluoroscopie monoplan 
possède une précision limitée pour les mouvements perpendiculaires au plan d’acquisition et 
sa faible fréquence d’acquisition ne permet d’enregistrer que des mouvements quasi-statiques 
ou très lents (Hamai et al., 2013; Moro-oka et al., 2008; Tersi et al., 2012). Inversement, la 
fluoroscopie biplan permet d’obtenir une cinématique 3D du genou très précise au cours de 
mouvements dynamiques, mais présente le désavantage d’être deux fois plus irradiante et de 
limiter l’amplitude des mouvements suivis en raison de son champ de vision restreint 
(Anderst et al., 2009; Moro-oka et al., 2008; Tashman et Anderst, 2003; Tersi et al., 2012). 
L’IRM dynamique manque quant à elle de précision et se révèle incapable d’enregistrer la 
cinématique 3D du genou au cours d’activités dynamiques sous charge de grande amplitude 
(Li, Van de Velde et Bingham, 2008; Moro-oka et al., 2007). L’analyse de mouvements de 
grande amplitude sous charge complète peut se faire grâce aux IRM ouverts, mais leur 
utilisation demeure limitée et seuls des mouvements d’accroupissement quasi-statiques 
peuvent être enregistrés (Johal et al., 2005). 
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En outre, toutes ces techniques d’imagerie médicales nécessitent l’acquisition de la géométrie 
3D des os du genou. Or, bien que les CT-scan et l’IRM permettent d’obtenir des modèles 3D 
très précis, ces deux techniques d’imagerie se révèlent néanmoins extrêmement onéreuses, 
les dépenses reliées à ce type d’examens représentant plus de 100 milliards de dollars par an 
aux États-Unis (Hunter, 2009). De plus, l’accessibilité des appareils demeure très limitée 
puisqu’ils sont généralement réservés aux examens cliniques, soit 95 millions de scans par an 
aux États-Unis (Hunter, 2009). D’un autre côté, le système de stéréoradiographie EOS® 
permet d’obtenir la géométrie 3D des os du genou avec une précision se rapprochant de celle 
d’un CT-scan, tout en se révélant 800 à 1000 fois moins irradiant (Deschênes et al., 2010; 
Dubousset et al., 2005). Ce système demeure donc très intéressant, mais est encore peu 
répandu du fait de sa récente mise sur le marché. La combinaison de modèles 3D issues du 
système EOS® avec une des techniques d’imagerie médicale décrites ci-dessus dans le but 
d’enregistrer la cinématique 3D du genou au cours d’activités dynamiques n’a d’ailleurs 
jamais été réalisée à notre connaissance. 
 
D’un autre côté, les différentes méthodes détaillées au chapitre 1.3 présentent elles aussi 
plusieurs inconvénients. Basée sur le suivi de marqueurs cutanés, la stéréophotogrammétrie 
est en effet non invasive, simple d’utilisation mais beaucoup trop imprécise pour reporter 
convenablement la cinématique 3D du genou (Cappello et al., 2005; Leardini et al., 2005; 
Peters et al., 2010). À l’inverse, l’utilisation de marqueurs intra-corticaux permet de 
quantifier avec précision la cinématique 3D de l’articulation mais est beaucoup trop invasive 
pour être utilisée en routine clinique (Benoit et al., 2006; Cappozzo et al., 1996; Manal et al., 
2003). Les systèmes d’attaches externes non invasifs tels que le KneeKG™ s’avèrent 
intéressant puisqu’ils réduisent les ATM, mais ils ne permettent pas de les éliminer 
totalement (Südhoff et al., 2007). Finalement, la grande majorité des méthodes 
mathématiques développées pour compenser les ATM ont un point en commun, à savoir leur 
manque de validation. 
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Les performances de la plupart des méthodes mathématiques n’ont effectivement été 
évaluées qu’à partir de simulations numériques modélisant l’influence des ATM par de 
simples fonctions sinusoïdales – méthode remise en cause par de récentes études (Andersen 
et al., 2012; Barre et al., 2013; Bonci et al., 2014; Dumas et al., 2014a; 2014b) – ou à partir 
de simples comparaisons avec les résultats cinématiques 3D obtenus par des études menées à 
l’aide de marqueurs intra-corticaux (Benoit et al., 2006; Reinschmidt et al., 1997a; 
Reinschmidt et al., 1997b). C’est le cas de la méthode d’optimisation par segment (MOS) 
(Arun, Huang et Blostein, 1987; Spoor et Veldpaus, 1980), de la méthode de solidification 
(Chèze, Fregly et Dimnet, 1995), de la méthode du groupe de marqueurs (MGM) (Andriacchi 
et al., 1998), de la méthode d’optimisation multi-corps (MBO) (Cerveri, Pedotti et Ferrigno, 
2005; De Groote et al., 2008; Dumas, 2010; Duprey, Cheze et Dumas, 2010; Gasparutto, 
Dumas et Jacquelin, 2012; Lu et O’Connor, 1999), et de la méthode de déformation par 
intervalle (MDI) (Alexander et Andriacchi, 2001). 
 
Seules les études de Cappello et al. (2005), Stagni et al. (2003) et Stagni, Fantozzi et 
Cappello (2009) ont comparé la cinématique 3D du genou obtenue à partir de la méthode de 
double calibration (MDC), de la MDI et de la MBO à celle obtenue à l’aide d’un fluoroscope 
monoplan. Ces méthodes n’ont toutefois été testées que sur deux sujets âgés munis d’une 
prothèse totale de genou. De même, Alexander et Andriacchi (2001) et Andersen et al. 
(2010) ont évalué la MDI et la MBO sur un et six sujets munis de marqueurs intra-corticaux, 
connus pour limiter les ATM et influencer la démarche des sujets. Seule reste l’étude de 
Lucchetti et al. (1998) dans laquelle les auteurs ont évalué la méthode de calibration 
dynamique (MCD) sur trois sujets en faisant certaines hypothèses quant aux résultats 
cinématiques 3D qu’ils étaient censés obtenir. Aucune des méthodes présentées aux chapitres 
1.3.3 et 1.3.4 n’a donc été validée de façon rigoureuse sur un nombre important de sujets 
sains et/ou pathologiques. 
 
En plus de leur manque de validation, plusieurs études ont montré que la MOS, la méthode 
de solidification, la MGM, la MBO et la MDI ne permettent pas de compenser efficacement 
les ATM (Andersen et al., 2010; Andersen et al., 2012; Li et al., 2012; Stagni et al., 2003; 
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Stagni, Fantozzi et Cappello, 2009). Certaines méthodes telles que la MCD et la MDC 
demeurent néanmoins intéressantes du point de vue de leur capacité à compenser les ATM. 
Ces deux méthodes nécessitent cependant des étapes de calibration supplémentaires et 
s’avèrent donc trop contraignantes pour être utilisées en routine clinique. Finalement, les 
modèles développés par Duprey, Cheze et Dumas (2010) et Gasparutto, Dumas et Jacquelin 
(2012) pour la MBO sont également dignes d’intérêt. En effet, les mécanismes parallèles 
offrent la possibilité de s’adapter à la géométrie et à la physiologie de chaque sujet, ce qui 
permettrait de personnaliser les contraintes cinématiques imposées par le modèle 
biomécanique de la MBO, et ainsi de compenser plus efficacement les ATM. Cette approche 
n’a cependant jamais été validée. 
 
Le CHAPITRE 2 suivant met à profit les conclusions tirées de la revue de la littérature afin 
de définir les objectifs principaux et spécifiques de ce projet de doctorat, ainsi que l’approche 























 CHAPITRE 2 
 
 
HYPOTHÈSES, OBJECTIFS ET MÉTHODES 
 
 
2.1 Hypothèses et objectif principal 
Il apparaît à la lecture de la revue de la littérature qu’aucune méthode actuelle n’est adaptée à 
une analyse clinique de routine visant à quantifier la cinématique 3D du genou au cours 
d’une activité dynamique sous charge. Chacune de ces méthodes se révèle effectivement trop 
invasive, trop irradiante, trop imprécise, ou tout simplement trop complexe pour être 
applicable en routine clinique et faire l’unanimité au sein de la communauté scientifique. 
Certains outils demeurent néanmoins intéressants, comme le KneeKG™, la méthode 
d’optimisation multi-corps (MBO) et le système EOS®. 
 
Par ailleurs, la revue de la littérature révèle également un manque de données quantitatives 
précises concernant la cinématique 3D de genoux OA, en particulier au cours d’activités 
dynamiques sous charge de grande amplitude tels que les accroupissements. Les 
accroupissements constituent pourtant une des activités les plus étudiées en orthopédie pour 
évaluer la fonction du genou, puisqu’il s’agit d’un des mouvements les plus difficiles à 
réaliser pour les sujets OA, avant ou après avoir subi une chirurgie de remplacement total du 
genou. Ce manque d’information s’explique principalement par l’absence de consensus sur 
les méthodes d’analyse du mouvement humain. 
 
Le contexte dans lequel ce projet s’inscrit est le suivant. Nous pensons tout d’abord que la 
cinématique 3D du genou est une des principales actrices de la pathogénèse de l’OA. De 
plus, nous pensons qu’une méthode capable de quantifier en routine clinique la cinématique 
3D du genou en accroupissement permettrait d’améliorer considérablement notre 
compréhension de l’impact biomécanique de l’OA sur l’articulation. Il serait ainsi possible 
d’apporter certains éléments de réponses à des questions demeurant en suspens, comme par 
exemple : pourquoi deux sujets souffrant d’un même degré d’OA éprouvent parfois des 
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niveaux de douleurs totalement différents ? Finalement, nous pensons que cette méthode 
d’analyse du mouvement permettrait ultimement de développer un nouvel outil d’évaluation 
du genou capable de fusionner la géométrie 3D et la cinématique 3D de l’articulation, et de 
calculer ses surfaces de contact. Cet outil d’évaluation offrirait aux professionnels de la santé 
la possibilité de visualiser en temps réel le mouvement des os des sujets en 3D, et ainsi de 
personnaliser leur traitement et de suivre de manière quantitative et précise l’évolution de 
l’état fonctionnel de leur articulation. Cet outil permettrait également aux professionnels de 
la santé de quantifier les surfaces de contact articulaires du genou en fusionnant la géométrie 
et la cinématique 3D de l’articulation au cours d’accroupissements dynamiques. 
 
L’objectif principal du présent projet de doctorat consiste donc à améliorer l’évaluation 
fonctionnelle du genou sain et OA en proposant une méthode innovante capable de quantifier 
la cinématique 3D du genou au cours d’accroupissements dynamiques. Afin d’être applicable 
en routine clinique, cette méthode devra être à la fois précise, non invasive, peu irradiante et 
simple d’utilisation. 
 
2.2 Approche méthodologique proposée 
Afin de mener à bien ce projet tout en respectant les contraintes imposées par notre objectif 
principal, nous mettrons à profit une partie des outils développés au Laboratoire de recherche 
en imagerie et orthopédie (LIO), à savoir le KneeKG™ et le système EOS®, ainsi que 
l’approche et la modélisation multi-corps proposées par les récentes études concernant la 
MBO qui se sont démarqués lors de la revue de la littérature (Dumas, 2010; Duprey, Cheze et 
Dumas, 2010; Gasparutto, Dumas et Jacquelin, 2012). 
 
Le KneeKG™ et la MBO sont en effet très simples d’utilisation et parfaitement non invasifs. 
Ces deux outils ne nécessitent qu’une seule étape de calibration et peuvent être utilisés pour 
une grande variété de mouvements dynamiques. Seules les activités de course et de très 
grande flexion, c’est-à-dire supérieure à 90° de flexion, sont à éviter sous peine de voir le 
harnais du KneeKG™ se détacher de la cuisse. En outre, les mesures offertes par cet outil 
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s’avèrent reproductibles (0,88<ICC<0,94) et plus précises que de simples marqueurs cutanés 
puisqu’une partie des ATM est compensée. Toutefois, l’intégralité des ATM n’étant pas 
éliminée, certaines erreurs subsistent : jusqu’à 7,7° et 11,9 mm pour certaines études. Pour 
cette raison, nous proposons de raffiner les mesures du KneeKG™ à l’aide d’une méthode 
mathématique, la MBO, ce qui n’a jamais été réalisé jusqu’à présent. 
 
La précision des mesures enregistrées au cours d’accroupissements dynamiques par le 
KneeKG™ et raffinées par la MBO sera évaluée à l’aide du système EOS® qui servira de 
référence « Gold Standard » dans ce projet. Le système EOS® permet d’obtenir des modèles 
3D relativement précis (<2 mm) des os du genou, et de placer l’articulation sous charge 
puisque le sujet est en position debout. De plus, ce système utilise des doses de radiation 800 
à 1000 fois moins importantes que celles émises par un CT-scan, et près de 8 à 10 fois moins 
importantes que celles émises par une radiographie conventionnelle. Ce système permettra 
ainsi de mesurer de manière précise et très peu irradiante la cinématique 3D du genou au 
cours d’un accroupissement quasi-statique. Par ailleurs, les modèles 3D des os du genou 
reconstruits à partir des paires de radiographies biplan d’EOS® permettront de personnaliser 
les modèles du genou utilisés par la MBO. Les derniers travaux concernant la MBO 
soutiennent en effet que la personnalisation des modèles biomécaniques, et en particulier des 
mécanismes parallèles, permettrait d’améliorer les performances de la MBO à compenser les 
ATM. Cette approche de personnalisation n’a jamais été proposée dans la littérature. 
 
La combinaison de ces trois outils – KneeKG™, MBO, et EOS® – devraient ainsi nous 
permettre d’obtenir une méthode quantifiant de manière simple, non invasive, peu irradiante, 
et précise, la cinématique 3D du genou au cours d’accroupissements dynamiques. Le niveau 
de précision attendue devrait être inférieur à 5° et 5 mm en rotation et déplacement du genou, 
et idéalement inférieur à 2° et 2 mm. Il est néanmoins important de garder à l’esprit que 
l’objectif principal de cette thèse était de concevoir et de développer une méthode de mesure 
de la cinématique 3D du genou. Les approches de validation choisies dans le cadre de cette 
démarche avaient donc uniquement pour but de vérifier l’intérêt et les limites de cette 
méthode, en générant notamment des informations en termes de précision et de variabilité 
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des mesures cinématiques. Des statistiques poussées réalisées sur un nombre de sujets 
élevées seront menées dans de futures études si la méthode développée se révèle digne 
d’intérêt. 
 
2.3 Hypothèses et objectifs spécifiques 
Il est possible, à partir des choix méthodologiques détaillés précédemment, de définir les 
hypothèses spécifiques suivantes : 
- Nous supposons que les accroupissements dynamiques et quasi-statiques des sujets sains 
et OA sont comparables ; 
- Nous supposons qu’aucun des modèles biomécaniques du membre inférieur utilisés en 
MBO n’est efficace pour compenser les ATM influençant les données enregistrées à 
l’aide du KneeKG™ ; 
- Nous supposons que la personnalisation des contraintes cinématiques imposées par les 
modèles biomécaniques utilisés avec la MBO permettra d’améliorer la précision des 
mesures cinématiques 3D enregistrées à l’aide du KneeKG™ sur des sujets sains et OA ; 
 
Ces hypothèses spécifiques ont ainsi donné lieu aux objectifs spécifiques de ce projet de 
doctorat, à savoir : 
- Quantifier les mouvements du KneeKG™ par rapport aux os du fémur et du tibia au 
cours d’un accroupissement sous charge réalisé par des sujets sains et OA, et évaluer 
l’influence de ces ATM sur la cinématique 3D du genou ; 
- Comparer la biomécanique globale des membres inférieurs au cours d’accroupissements 
dynamiques et quasi-statiques réalisés par des sujets sains et OA à l’aide de mesures 
cinématiques 3D, cinétiques 3D et électromyographiques ; 
- Évaluer la cinématique 3D du genou de sujets OA au cours d’accroupissements sous 
charge ; 
- Évaluer les performances de huit combinaisons de modèles articulaires utilisées par la 
MBO pour compenser les ATM intervenant au cours d’accroupissements dynamiques ; 
71 
- Évaluer les performances de modèles personnalisés du genou pour compenser les ATM 
intervenant lors d’accroupissements dynamiques sur des sujets sains et OA. 
 
Bien que cela ne constitue pas directement un objectif spécifique, nous évaluerons la 
faisabilité d’une des retombées possibles de ce projet de doctorat, à savoir la fusion de la 
cinématique 3D et de la géométrie 3D du genou ainsi que le calcul de ses surfaces de contact 
articulaires. 
 
Les travaux réalisés pour répondre au 1er objectif spécifique sont décrits au CHAPITRE 3. Ce 
dernier détaille les ATM influençant les mesures du KneeKG™ au cours d’accroupissements 
sous charge réalisés par des sujets sains et OA, et fera prochainement l’objet d’une 
soumission pour publication dans une revue scientifique. Les travaux reportés au CHAPITRE 
4 permettent de répondre au 2ième objectif spécifique et ont fait l’objet d’une publication d’un 
article scientifique dans la revue Gait & Posture. Les travaux menés pour réaliser les 3ième et 
4ième objectifs spécifiques ont été soumis sous la forme d’un article scientifique à la revue 
Gait & Posture et sont détaillés au CHAPITRE 5. Les travaux ayant permis d’atteindre le 
5ième objectif spécifique ont fait l’objet d’une soumission d’article scientifique à la revue 
Journal of Biomechanics et sont décrits au CHAPITRE 6. Enfin, le CHAPITRE 7 présente 
les résultats préliminaires concernant une des retombées du projet, c’est-à-dire la fusion de la 




















 CHAPITRE 3 
 
 
ARTICLE RÉDIGÉ : QUANTIFICATION DES ATM AU COURS 
D’ACCROUPISSEMENTS SOUS CHARGE ENREGISTRÉS PAR LE KNEEKG™ 
 
 
3.1 Mise en contexte 
Une de nos principales hypothèses suppose que la méthode développée dans le cadre de ce 
projet permettra d’améliorer la précision des mesures cinématiques 3D enregistrées à l’aide 
du KneeKG™ au cours d’accroupissements sous charge réalisés par des sujets sains et OA. 
Cette hypothèse soutient donc que les mesures du KneeKG™ présentent des erreurs. En 
effet, bien que le KneeKG™ ait été conçu dans le but de compenser les ATM, il ne permet 
pas de les éliminer totalement (Ganjikia et al., 2000; Sati et al., 1996a; Südhoff et al., 2007). 
Ces ATM peuvent atteindre 7,7° et 11,9 mm en termes de rotations et de déplacements du 
harnais par rapport au fémur, et atteindre 5,2° et 6,4 mm en termes de rotations et de 
déplacements de la plaque par rapport au tibia (Südhoff et al., 2007). Toutefois, les études 
ayant quantifié les ATM du KneeKG™ présentent certaines limites. À titre d’exemple, 
aucune d’entre elles n’a estimé ces erreurs sur des sujets OA ni au cours d’accroupissements 
sous charge, alors qu’il s’agit d’une des principales catégories de sujets évaluées à l’aide du 
KneeKG™ et du deuxième mouvement le plus étudié en orthopédie (Fukagawa et al., 2012). 
 
Ce premier article vise ainsi à répondre au 1er objectif spécifique de ce projet de doctorat : 
« Quantifier les mouvements du KneeKG™ par rapport aux os du fémur et du tibia au cours 
d’un accroupissement sous charge réalisé par des sujets sains et OA, et évaluer l’influence 
de ces ATM sur la cinématique 3D du genou ». Les travaux relatifs à cet article seront bientôt 
soumis à la revue Computer Methods in Biomechanics and Biomedical Engineering. 
 
3.2 Introduction 
Les différentes études abordées au chapitre 1.3.2 page 31 dont l’objectif était de quantifier les 
ATM affectant les mesures du KneeKG™ présentent certaines limites (Ganjikia et al., 2000; 
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Sati et al., 1996a; Südhoff et al., 2007). En effet, les études de Sati et al. (1996a) et Ganjikia 
et al. (2000) ont évalué les ATM par fluoroscopie monoplan. Or, tel que discuté au chapitre 
1.2.2 page 15, cette technique d’imagerie médicale présente une précision limitée pour les 
mouvements hors du plan d’acquisition (Anderst et al., 2009; Li, Van de Velde et Bingham, 
2008; Moro-oka et al., 2007). En outre, l’activité analysée correspondait à une flexion active, 
non chargée, et réalisée à faible vitesse compte tenu de la fréquence d’acquisition des 
fluoroscopes (30 Hz). Les ATM étaient donc plus faibles que ceux intervenant lors d’un 
mouvement sous charge réalisé à vitesse normale : l’aspect non chargé et la faible vitesse 
limitant les contractions musculaires et les effets inertiels dont les ATM dépendent (Cappello 
et al., 2005; Leardini et al., 2005; Peters et al., 2010). De plus, ces deux études ont été 
réalisées sur un faible nombre de sujets sains, trois et cinq respectivement, et n’ont évalué 
que les mouvements relatifs du harnais par rapport au fémur et non ceux de la plaque par 
rapport au tibia. De son côté, l’étude de Südhoff et al. (2007) a estimé les ATM du 
KneeKG™ à l’aide du système EOS® sur six sujets sains, et ce en termes de mouvements 
relatifs du harnais par rapport au fémur et de la plaque par rapport au tibia. L’activité étudiée 
correspondait à une flexion du genou sous charge avec les pieds décalés. La mise en charge 
du membre inférieur instrumenté n’était donc pas complète, en particulier pour la dernière 
position de flexion qui nécessitait de le surélever à l’aide d’une marche. En outre, l’étude de 
Südhoff et al. (2007) n’a pas analysé l’impact des ATM sur la cinématique 3D du genou, 
alors qu’il s’agit de la principale information fournie aux utilisateurs du KneeKG™. 
 
Aucune des trois études mentionnées précédemment n’a analysé les ATM du KneeKG™ sur 
des sujets OA. Or, ces derniers présentent généralement un indice de masse corporelle (IMC) 
plus élevé que celui des sujets sains. Nous supposons donc que les ATM seront plus élevés 
sur ces sujets puisque le KneeKG™ sera moins bien attaché aux os compte tenu de la couche 
de tissus adipeux entourant le genou. Par ailleurs, aucune de ces études n’a quantifié les 
ATM du KneeKG™ au cours d’un accroupissement sous charge, et ce malgré l’intérêt que 
porte l’orthopédie pour ce type de mouvement (Fukagawa et al., 2012). L’objectif de cette 
étude est donc de quantifier les ATM du KneeKG™, c’est-à-dire les mouvements de l’outil 
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par rapport aux os, et d’évaluer leur influence sur la cinématique 3D du genou au cours 




Vingt sujets se sont portés volontaires pour participer à l’étude après avoir signé un 
formulaire de consentement approuvé par les comités d’éthique du CRCHUM et de l’ÉTS. 
Les caractéristiques de ces sujets étaient les suivantes : 10 sujets sains (5 femmes, 5 hommes, 
âge 54,9±9,3 ans, taille 166,7±9,4 cm, poids 70,9±13,0 kg, IMC 25,3±2,7 kg/m2) et 10 sujets 
OA (7 femmes, 3 hommes, âge 60,8±5,9 ans, taille 161,4±7,7 cm, poids 85,7±9,9 kg, IMC 
33,8±7,7 kg/m2). Tous les sujets devaient être âgés entre 38 et 70 ans, et ne présenter aucun 
problème neurologique, cardiaque ou d’équilibre. Les sujets sains ne présentaient aucune 
blessure antérieure, aucune douleur, ni aucune OA au genou confirmée par radiographie. Les 
sujets OA présentaient une dégradation avancée du genou, grade 2 à 3 selon le critère 
d’Ahlbäck modifié (Ahlback, 1968), et étaient en attente d’une chirurgie de remplacement 
total de l’articulation. 
 
3.3.2 Protocole expérimental 
Cette étude reprend en grande partie les protocoles décrits plus en détail aux chapitres 
suivants. En résumé, chaque sujet a été instrumenté à l’aide du KneeKG™. Ce dernier a été 
installé de manière aléatoire sur l’un des genoux des sujets sains, et sur le genou 
pathologique des sujets OA. Le KneeKG™ a ensuite été calibré de manière fonctionnelle de 
sorte à définir les repères anatomiques des os. Ces derniers ont été construits à partir des 
points anatomiques que sont les épicondyles médial et latéral du fémur, les malléoles médiale 
et latérale du tibia et du péroné, et les centres articulaires de la hanche, du genou et de la 
cheville définis selon la méthode de calibration fonctionnelle élaborée par (Hagemeister et 
al., 2005). Chaque patient a alors été installé dans le système EOS® et a effectué un 
accroupissement quasi-statique sous charge. Cet accroupissement consistait à maintenir cinq 
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positions d’accroupissement, soit approximativement 0°, 30°, 40°, 50° et 60° de flexion du 
genou, durant le temps d’acquisition du système EOS®, soit environ 10 secondes. Les 
accroupissements quasi-statiques ont été standardisés à l’aide d’un gabarit de positionnement 
décrit au CHAPITRE 4 suivant (Clément et al., 2014d). 
 
3.3.3 Traitement des données 
Dans un premier temps, les modèles 3D des marqueurs du KneeKG™ et les modèles 3D des 
os ont été obtenus. Les modèles 3D des marqueurs ont été créés en projetant la silhouette de 
sphères sur les cinq paires de radiographies EOS®, puis en ajustant manuellement cette 
silhouette aux contours des marqueurs (Figure 3.1). Les coordonnées 3D du centre de chacun 
de ces marqueurs ont donc été obtenues dans le repère du système EOS® et deux repères 
techniques ont été définis à partir des trois marqueurs associés respectivement au fémur et au 
tibia. La précision de cette méthode a été évaluée en comparant la longueur des côtés des 
triangles formés par les marqueurs associés au fémur et au tibia, aux longueurs de référence 
fournies par le fabriquant du KneeKG™, et ce pour les cinq positions d’accroupissement 
d’un sujet. La précision moyenne obtenue s’élève à 0,12±0,11 mm. La reproductibilité de 
cette méthode a été évaluée en ajustant à cinq reprises la position des six marqueurs pour une 
position d’accroupissement donnée et en comparant les coordonnées 3D obtenues. La 
reproductibilité moyenne de la méthode s’élève à 0,05±0.03 mm. 
 
La méthode utilisée pour obtenir les modèles 3D des os a été développée par Kanhonou et al. 
(2014). Cette méthode consiste dans un premier temps à déformer des modèles génériques 
des os jusqu’à ce que leurs silhouettes projetées sur la première paire de radiographies EOS ® 
soient ajustées aux contours visibles des os du sujet (Figure 3.2) (Chaibi et al., 2012). Par la 
suite, les os du sujet sont segmentés sur les quatre autres paires de radiographies EOS ®. Les 
modèles 3D des os obtenus à partir de la première paire de radiographies sont alors 
correctement positionnés et orientés dans le repère EOS® à l’aide d’une technique de 
recalage 2D/3D et d’un algorithme basé sur la recherche itérative du point le plus proche sur 
les contours des os segmentés sur les quatre autres paires de radiographies (Figure 3.2). La 
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précision et la reproductibilité de cette méthode ont été évaluées par Kanhonou et al. (2014). 
La position et l’orientation du fémur et du tibia sont respectivement inférieures à 0,3±0,3° et 




Figure 3.1 Ajustement manuel de sphères sur les marqueurs du 
KneeKG™ (A); Agrandissement des marqueurs associés au fémur avant et 
après ajustement des sphères (B); Obtention des modèles 3D des marqueurs (C) 
 
 
Figure 3.2 Représentation des modèles 3D et des segmentations 2D des os sur les cinq 
radiographies acquises par le système EOS® au cours d’un accroupissement quasi-statique 
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Par la suite, les repères anatomiques du fémur et du tibia ont été définis à partir des modèles 
3D des os obtenus pour chacune des cinq positions de l’accroupissement quasi-statique 
(Figure 3.3). Ces repères ont été construits de manière à reproduire au mieux les repères 
définis lors de la calibration fonctionnelle du KneeKG™. Le repère anatomique du fémur 
(Of,Xf,Yf,Zf) a été défini de la manière suivante : Of est le centre du segment reliant les deux 
épicondyles, Zf est l’axe reliant Of et le centre de la tête fémorale, Xf est l’axe reliant les deux 
épicondyles placé de manière perpendiculaire à Zf, et Yf est le produit vectoriel de Xf et Zf. 
Le repère anatomique du tibia (Ot,Xt,Yt,Zt) a été défini de la manière suivante : Ot correspond 
à Of en position debout, Zt est l’axe reliant Ot et le centre des malléoles, Xt est l’axe Xf placé 
de manière perpendiculaire à Zt en position debout, et Yt est le produit vectoriel de Xt et Zt. 
 
 
Figure 3.3 Modèles 3D des os et des marqueurs des cinq positions d’accroupissement 
(notées 1 à 5 pour les repères techniques) recalées sur la première position 
 
Finalement, les modèles 3D des os aux positions d’accroupissement 2 à 5 ont été recalés sur 
les modèles 3D des os de la première position d’accroupissement à l’aide d’une technique de 
recalage par moindres carrés (Arun, Huang et Blostein, 1987). Les transformations rigides 





et du tibia. Les mouvements relatifs des marqueurs du KneeKG™ par rapport aux os sont 
ainsi aisément visibles (Figure 3.3). Les transformations permettant de passer des repères 
techniques aux repères anatomiques recalés à la première position d’accroupissement ont 
ensuite été calculées. Les ATM du KneeKG™ correspondaient aux différences entre ces 
transformations et ont été exprimés par rapport aux repères anatomiques des os. 
 
Pour finir, la cinématique 3D du genou a été calculée à partir des repères anatomiques définis 
à l’aide des modèles 3D des os reconstruits sous EOS®, et a été comparée à la cinématique 
3D du genou calculée à partir des repères anatomiques définis lors de la calibration 
fonctionnelle du KneeKG™. Les différences entre ces deux méthodes de calculs ont permis 
de caractériser l’impact des ATM du KneeKG™, mais également l’impact de la calibration 
fonctionnelle de l’outil. Ces différences ont été exprimées en termes de flexion-extension 
(FE), d’abduction-adduction (AA), de rotation interne-externe (IER), et de déplacements 
médio-latéral (MLD), antéro-postérieur (APD), et proximo-distal (PDD) (Grood et Suntay, 
1983). L’ensemble des données de cette étude a été traitée à l’aide de Matlab (R2012a, The 
MathWorks Inc., Natick, MA, USA). 
 
3.4 Résultats 
Les angles de flexion moyens atteints au cours des cinq positions de l’accroupissement quasi-
statique par les 10 sujets sains s’élèvent à 2° (position 1), 29° (position 2), 39° (position 3), 
52° (position 4), et 66° (position 5), et ceux atteints par les sujets OA s’élèvent à 6° (position 
1), 28° (position 2), 38° (position 3), 48° (position 4), et 62° (position 5). 
 
Les Tableau 3.1, Tableau 3.2, Tableau 3.3, et Tableau 3.4 regroupent l’ensemble des données 
concernant les ATM du KneeKG™. Ces derniers ont été définis pour chacun des sujets sains 
et OA en termes de mouvements du harnais par rapport au fémur, et de mouvements de la 
plaque par rapport au tibia, entre la position 1 et les positions 2 à 5. Bien que les ATM 
observés ne soient pas systématiques, c'est-à-dire que le KneeKG™ ne se déplaçait pas de 
manière homogène d’un sujet à un autre ou d’une position à une autre, les valeurs moyennes 
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absolues en rotations et en déplacements ont tendance à augmenter au cours de la flexion du 
genou. En effet, les ATM associés au fémur des sujets sains passent de 1,2-6,5° (position 1 à 
2) à 2,0-9,4° (position 1 à 5) pour les rotations et de 3,8-7,5 mm (position 1 à 2) à 4,5-
12,5 mm (position 1 à 5) pour les déplacements. De même, les ATM associés au fémur des 
sujets OA passent de 0,7-2,5° (position 1 à 2) à 1,4-3,4° (position 1 à 5) pour les rotations et 
de 3,2-5,5 mm (position 1 à 2) à 5,3-12,1 mm (position 1 à 5) pour les déplacements. Par 
ailleurs, les ATM associés au tibia des sujets sains passent de 0,3-1,5° (position 1 à 2) à 0,4-
3,5° (position 1 à 5) pour les rotations et de 1,0-2,7 mm (position 1 à 2) à 1,7-4,9 mm 
(position 1 à 5) pour les déplacements. De même, les ATM associés au tibia des sujets OA 
passent de 0,3-2,7° (position 1 à 2) à 0,7-5,6° (position 1 à 5) pour les rotations et de 0,5-
3,7 mm (position 1 à 2) à 1,2-6,6 mm (position 1 à 5) pour les déplacements. 
 
Les ATM moyens observés au niveau du fémur sont donc plus importants que les ATM 
moyens observés au niveau du tibia chez les sujets sains et OA. De plus, les ATM moyens 
observés au niveau du fémur sont plus importants chez les sujets sains que chez les sujets 
OA. Inversement, les ATM moyens observés au niveau du tibia sont plus importants chez les 
sujets OA que chez les sujets sains. 
 
Les ATM maximaux individuels observés au niveau du fémur des sujets sains sont de 5,6-
16,2° pour les rotations et de 13,5-20,6 mm pour les déplacements. Les ATM maximaux 
individuels observés au niveau du fémur des sujets OA sont de 3,7-13,3° pour les rotations et 
de 13,9-24,1 mm pour les déplacements. Les ATM maximaux individuels observés au niveau 
du tibia des sujets sains sont de 1,0-6,6° pour les rotations et de 4,1-9,0 mm pour les 
déplacements. Les ATM maximaux individuels observés au niveau du tibia des sujets OA 
sont de 2,0-16,6° pour les rotations et de 4,4-17,9 mm pour les déplacements. Finalement, les 
ATM les plus importants interviennent autour de l’axe longitudinal des os et le long de l’axe 





Tableau 3.1 Mouvements du harnais fémoral pour les 10 sujets sains 
Position Sujets sains 
Rotations Déplacements 
Sagittal (°) Frontal (°) Axial (°) MLD (mm) APD (mm) PDD (mm) 
1 à 2 
1 0,6 0,8 3,1 1,3 9,6 1,2 
2 1,5 0,8 12,8 13,2 14,9 3,4 
3 0,2 0,6 10,1 8,4 13,3 3,7 
4 1,1 1,4 9,1 8,7 7,4 7,8 
5 1,2 2,8 6,7 8,7 1,7 1,3 
6 1,3 2,4 3,1 9,3 3,1 0,5 
7 3,0 0,4 4,3 4,9 4,2 1,3 
8 0,4 0,6 4,3 4,9 0,4 1,3 
9 1,6 2,4 5,9 8,5 1,1 9,7 
10 1,4 1,5 6,2 6,9 4,9 7,5 
Moyenne 1,2 1,4 6,5 7,5 6,1 3,8 
Écart-type 0,8 0,9 3,2 3,2 5,1 3,3 
1 à 3 
1 1,5 2,0 3,7 1,3 14,7 0,7 
2 2,1 1,0 14,7 16,2 16,6 1,8 
3 1,5 1,1 11,5 12,7 8,7 5,8 
4 0,8 1,4 12,2 11,1 13,2 7,9 
5 0,5 3,7 9,3 10,6 3,4 2,2 
6 2,6 3,7 5,7 15,6 7,1 2,7 
7 2,5 0,1 2,0 1,5 0,8 0,6 
8 1,4 3,2 5,5 7,6 3,3 1,6 
9 1,6 2,5 6,4 8,1 0,0 10,5 
10 0,0 1,4 9,3 8,8 3,1 11,9 
Moyenne 1,5 2,0 8,0 9,3 7,1 4,6 
Écart-type 0,8 1,2 4,0 5,1 6,0 4,2 
1 à 4 
1 0,2 3,2 0,5 2,0 11,0 2,4 
2 0,8 1,2 8,4 13,7 1,4 2,6 
3 2,3 3,1 12,5 14,5 4,8 3,0 
4 1,1 2,5 10,6 10,9 3,9 9,8 
5 0,3 4,5 8,3 11,7 1,4 5,7 
6 4,1 3,2 3,3 14,7 12,2 1,5 
7 3,7 0,7 4,5 4,9 2,3 1,9 
8 1,7 3,6 8,2 8,9 3,1 3,5 
9 1,9 2,8 5,9 7,1 2,9 11,0 
10 0,4 1,2 7,6 7,8 1,4 11,7 
Moyenne 1,6 2,6 7,0 9,6 4,4 5,3 
Écart-type 1,4 1,2 3,5 4,3 3,9 4,0 
1 à 5 
1 0,6 2,6 7,4 8,2 3,0 4,2 
2 0,6 1,9 12,4 16,9 0,9 1,7 
3 2,9 4,1 16,2 19,3 7,3 4,0 
4 0,1 2,9 9,9 10,2 1,9 10,1 
5 1,3 6,3 10,9 15,9 4,8 9,3 
6 5,6 5,0 8,9 20,6 10,5 2,5 
7 4,4 0,3 4,3 4,2 3,0 0,5 
8 2,3 4,2 8,7 11,4 4,0 7,0 
9 1,6 3,2 5,8 8,3 6,8 11,6 
10 0,2 1,8 9,3 9,8 2,8 13,5 
Moyenne 2,0 3,2 9,4 12,5 4,5 6,4 
Écart-type 1,9 1,7 3,3 5,4 2,9 4,5 
82 
Tableau 3.2 Mouvements du harnais fémoral pour les 10 sujets OA 
Position Sujets OA Rotations Déplacements Sagittal (°) Frontal (°) Axial (°) MLD (mm) APD (mm) PDD (mm) 
1 à 2 
1 0,9 2,1 0,1 3,4 1,5 4,9 
2 0,3 0,7 6,5 0,7 19,3 0,0 
3 0,7 0,3 3,1 2,0 8,4 2,2 
4 0,0 1,9 2,8 3,1 11,0 9,9 
5 1,2 2,7 1,1 4,1 1,6 4,2 
6 1,1 1,0 0,2 2,0 1,0 4,1 
7 0,3 0,2 2,9 3,1 4,5 0,6 
8 0,3 2,0 2,9 3,9 2,6 2,3 
9 0,2 0,6 3,6 5,4 0,9 1,1 
10 1,8 3,3 2,0 4,6 4,0 4,1 
Moyenne 0,7 1,5 2,5 3,2 5,5 3,3 
Écart-type 0,6 1,1 1,9 1,4 5,9 2,9 
1 à 3 
1 0,4 0,1 3,4 11,1 0,8 1,8 
2 0,3 0,0 3,8 2,4 12,2 2,7 
3 0,0 0,2 1,8 0,1 5,6 1,4 
4 1,0 0,8 3,6 2,2 15,2 8,9 
5 1,7 2,6 1,4 3,9 10,7 6,6 
6 2,3 1,0 2,9 2,6 7,7 4,5 
7 3,5 0,4 3,7 3,0 3,1 5,6 
8 1,6 3,5 6,3 8,0 1,0 7,5 
9 1,3 0,1 2,0 4,8 3,3 0,4 
10 0,9 3,2 0,2 2,6 8,1 3,6 
Moyenne 1,3 1,2 2,9 4,1 6,8 4,3 
Écart-type 1,0 1,4 1,7 3,2 4,9 2,8 
1 à 4 
1 0,3 2,4 0,1 5,7 6,6 1,1 
2 1,2 1,1 0,7 8,0 11,6 1,7 
3 0,0 0,2 1,8 1,1 8,7 1,3 
4 2,6 0,9 0,2 1,6 24,1 12,7 
5 2,3 2,6 3,3 3,1 13,3 7,7 
6 3,4 1,1 4,8 0,5 15,1 5,6 
7 0,4 0,2 2,8 3,6 1,0 1,1 
8 1,2 5,2 7,8 12,1 2,2 9,1 
9 0,3 0,2 0,8 5,8 8,8 1,9 
10 0,8 0,9 0,1 3,8 13,5 2,3 
Moyenne 1,2 1,5 2,2 4,5 10,5 4,5 
Écart-type 1,1 1,5 2,5 3,5 6,7 4,1 
1 à 5 
1 0,4 3,9 2,5 5,8 14,2 1,5 
2 1,6 0,7 1,8 13,2 11,9 0,5 
3 0,2 1,1 1,4 2,7 12,8 0,5 
4 1,7 2,3 1,8 5,4 19,1 10,5 
5 2,1 2,7 2,8 3,4 15,4 6,8 
6 2,3 0,2 3,2 0,8 13,2 3,7 
7 3,7 1,2 0,2 3,6 7,0 0,4 
8 1,0 5,5 13,3 13,9 6,6 14,4 
9 0,2 1,2 6,6 9,0 1,0 4,8 
10 0,6 1,1 0,6 5,1 19,7 10,5 
Moyenne 1,4 2,0 3,4 6,3 12,1 5,3 
Écart-type 1,1 1,6 3,9 4,4 5,8 5,0 
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Tableau 3.3 Mouvements de la plaque tibiale pour les 10 sujets sains 
Position Sujets Sains 
Rotations Déplacements 
Sagittal (°) Frontal (°) Axial (°) MLD (mm) APD (mm) PDD (mm) 
1 à 2 
1 0,0 0,3 0,4 0,6 0,2 1,4 
2 0,6 0,8 0,2 2,0 1,7 3,3 
3 0,4 0,1 1,2 0,4 1,2 1,1 
4 0,5 0,3 2,4 2,1 1,9 1,6 
5 0,3 1,1 2,5 3,7 0,9 3,4 
6 0,1 0,1 3,2 4,8 2,8 2,9 
7 0,4 0,5 0,3 0,1 0,2 2,6 
8 0,2 0,7 1,1 0,0 0,3 2,7 
9 0,3 0,2 1,6 2,2 0,1 2,2 
10 0,7 0,1 2,4 3,0 0,7 5,3 
Moyenne 0,3 0,4 1,5 1,9 1,0 2,7 
Écart-type 0,2 0,3 1,1 1,6 0,9 1,2 
1 à 3 
1 0,1 0,1 0,2 0,2 0,1 3,5 
2 0,5 0,8 3,8 6,7 2,8 3,7 
3 0,1 0,2 3,1 3,4 0,8 1,5 
4 0,2 1,0 1,4 1,1 0,3 3,6 
5 0,2 0,2 3,2 4,6 1,1 4,7 
6 0,6 0,4 2,4 4,0 2,6 2,2 
7 0,2 0,2 0,3 0,2 0,5 1,7 
8 0,5 0,6 0,5 1,9 1,3 3,0 
9 0,2 0,4 0,9 1,2 0,1 2,6 
10 0,6 0,3 4,7 5,6 1,0 5,8 
Moyenne 0,3 0,4 2,1 2,9 1,1 3,2 
Écart-type 0,2 0,3 1,6 2,3 1,0 1,3 
1 à 4 
1 0,3 0,5 1,2 2,3 0,0 5,7 
2 0,4 0,6 5,1 8,1 3,4 6,0 
3 0,2 0,5 4,3 5,5 1,2 0,0 
4 0,1 0,8 2,9 3,0 1,8 3,4 
5 0,4 0,9 4,5 5,4 1,5 4,9 
6 0,9 0,9 5,7 9,0 4,1 2,8 
7 0,1 0,4 1,5 1,7 0,4 0,7 
8 0,5 0,3 1,1 2,1 0,9 3,2 
9 0,2 0,4 3,2 3,3 0,2 1,3 
10 0,8 1,0 3,4 4,9 1,2 6,4 
Moyenne 0,4 0,6 3,3 4,5 1,5 3,5 
Écart-type 0,3 0,2 1,6 2,5 1,3 2,3 
1 à 5 
1 0,1 0,5 1,9 2,8 0,2 4,4 
2 0,6 0,8 5,1 8,0 2,6 4,5 
3 0,5 0,4 6,6 8,4 1,9 1,6 
4 0,4 1,0 3,9 4,3 3,2 2,0 
5 0,7 0,0 5,5 7,8 2,1 5,8 
6 0,3 0,8 4,4 7,0 3,5 2,4 
7 0,1 0,7 1,0 0,3 0,4 1,0 
8 0,2 0,1 0,9 2,3 0,9 3,8 
9 0,2 0,4 1,1 1,5 0,1 2,2 
10 1,0 0,3 4,3 6,7 1,8 6,8 
Moyenne 0,4 0,5 3,5 4,9 1,7 3,4 
Écart-type 0,3 0,3 2,1 3,0 1,2 1,9 
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Tableau 3.4 Mouvements de la plaque tibiale pour les 10 sujets OA 
Position Sujets OA Rotations Déplacements Sagittal (°) Frontal (°) Axial (°) MLD (mm) APD (mm) PDD (mm) 
1 à 2 
1 0,3 0,1 0,8 1,9 0,3 1,9 
2 0,2 0,3 0,7 2,0 0,2 2,6 
3 0,1 0,8 2,6 2,6 0,0 3,9 
4 0,6 0,8 5,6 6,9 0,3 8,2 
5 0,3 0,1 2,6 3,2 0,8 0,3 
6 0,2 0,5 3,3 3,5 1,9 0,4 
7 0,0 0,7 4,4 7,4 1,2 2,0 
8 0,2 0,5 0,7 2,2 0,3 1,3 
9 0,3 0,1 3,0 4,1 0,1 0,9 
10 0,6 0,0 3,0 3,2 0,3 0,8 
Moyenne 0,3 0,4 2,7 3,7 0,5 2,2 
Écart-type 0,2 0,3 1,6 2,0 0,6 2,4 
1 à 3 
1 0,1 1,1 1,5 0,6 0,9 4,5 
2 0,5 0,3 0,0 3,0 0,7 3,0 
3 0,3 0,9 0,0 0,7 0,2 1,3 
4 1,0 0,6 9,5 9,9 1,5 6,9 
5 0,1 1,0 3,5 3,5 0,8 3,6 
6 0,5 1,2 2,2 4,0 1,8 1,0 
7 0,3 1,3 7,4 12,5 1,6 3,0 
8 0,4 0,9 1,8 2,0 0,0 0,5 
9 1,0 0,8 1,9 2,5 0,6 1,5 
10 0,6 0,2 3,7 5,4 0,1 0,3 
Moyenne 0,5 0,8 3,1 4,4 0,8 2,5 
Écart-type 0,3 0,3 3,1 3,9 0,6 2,1 
1 à 4 
1 0,4 0,3 3,0 3,2 1,1 1,5 
2 0,1 0,8 0,7 1,5 0,5 3,4 
3 0,2 0,5 3,9 4,6 0,5 2,3 
4 2,2 2,0 12,8 13,6 1,7 8,2 
5 0,9 0,1 3,9 4,0 0,9 4,1 
6 0,8 0,7 4,9 3,0 2,3 1,3 
7 0,4 1,7 6,6 11,5 2,6 2,4 
8 0,7 1,3 3,2 4,8 0,5 0,3 
9 1,0 0,5 4,7 5,5 0,3 0,3 
10 1,4 0,8 6,1 7,2 0,5 3,5 
Moyenne 0,8 0,9 5,0 5,9 1,1 2,7 
Écart-type 0,6 0,6 3,2 3,8 0,8 2,3 
1 à 5 
1 0,2 0,4 1,5 0,5 1,0 3,3 
2 0,2 1,0 2,3 4,2 0,7 5,1 
3 0,3 1,2 3,4 4,2 0,1 2,9 
4 1,6 1,1 16,6 17,9 4,4 4,5 
5 0,9 0,0 4,3 4,1 1,0 7,4 
6 0,1 1,1 2,9 1,7 1,8 0,8 
7 0,9 1,2 10,8 17,0 2,6 3,4 
8 0,8 0,8 0,2 0,9 0,3 0,6 
9 0,8 1,4 4,5 5,1 0,0 0,5 
10 1,3 1,1 9,8 10,6 0,3 3,9 
Moyenne 0,7 0,9 5,6 6,6 1,2 3,2 
Écart-type 0,5 0,4 5,1 6,4 1,4 2,2 
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Le Tableau 3.5 et le Tableau 3.6 présentent les différences entre les calculs cinématiques 3D 
du genou réalisés à partir des repères anatomiques des os reconstruits sous EOS®, et ceux 
réalisés à partir des repères anatomiques de la calibration fonctionnelle du KneeKG™. Ces 
différences moyennes caractérisent l’impact des ATM du KneeKG™, c’est-à-dire les 
mouvements relatifs du harnais par rapport au fémur et de la plaque par rapport au tibia, mais 
également l’impact de la calibration du KneeKG™. En d’autres termes, les erreurs 
cinématiques observées en position 1 correspondent principalement aux erreurs de calibration 
du KneeKG™, tandis que les erreurs observables aux positions 2 à 5 sont une combinaison 
des erreurs de calibration et des erreurs causées par les ATM du KneeKG™. 
 
Les différences cinématiques observées entre les deux méthodes de calculs augmentent en 
fonction de l’angle de flexion (Tableau 3.5 et Tableau 3.6). Les erreurs en rotations passent 
de 2,3-3,5° (position 1) à 3,3-8,7° (position 5) pour les sujets sains. Les erreurs en 
déplacements passent de 1,3-2,5 mm (position 1) à 3,6-7,2 mm (position 5) pour les sujets 
sains. De même, les erreurs en rotations passent de 1,4-3,6° (position 1) à 4,0-9,1° (position 
5) pour les sujets OA. Les erreurs en déplacements passent de 1,6-2,4 mm (position 1) à 3,5-
9,5 mm (position 5) pour les sujets OA. Les mouvements présentant les plus grandes erreurs 
sont l’abduction-adduction (8,7° d’erreur moyenne pour les sujets sains et 9,1° pour les sujets 
OA en position 5), la rotation interne-externe (8,6° d’erreur moyenne pour les sujets sains et 
7,9 pour les sujets OA en position 5), et les déplacements antéro-postérieurs (7,2 mm 
d’erreur moyenne pour les sujets sains et 9,5 mm pour les sujets OA en position 5). À 
l’inverse, le mouvement présentant le moins d’erreurs est la flexion-extension avec 3,3° 









Tableau 3.5 Différences cinématiques 3D moyennes du genou pour les 10 sujets sains 
Position Sujets sains 
Rotations Déplacements
FE (°) AA (°) IER (°) MLD (mm) APD (mm) PDD (mm) 
1 Moyenne 2,7 3,5 2,3 1,3 2,5 1,7 Écart-type 1,6 2,2 1,9 1,0 1,8 1,8 
2 Moyenne 2,5 5,9 6,6 3,2 4,6 2,6 Écart-type 1,8 3,0 5,1 2,1 3,5 2,1 
3 Moyenne 2,6 7,2 8,7 3,1 5,9 2,7 Écart-type 1,6 4,6 6,8 3,9 4,1 2,3 
4 Moyenne 3,0 7,2 7,6 3,7 6,5 4,0 Écart-type 1,6 4,6 6,8 3,7 5,2 4,0 
5 Moyenne 3,3 8,7 8,6 3,6 7,2 5,6 Écart-type 2,1 6,1 8,5 4,0 6,3 5,7 
 
Tableau 3.6 Différences cinématiques 3D moyennes du genou pour les 10 sujets OA 
Position Sujets OA Rotations DéplacementsFE (°) AA (°) IER (°) MLD (mm) APD (mm) PDD (mm) 
1 Moyenne 3,3 3,6 1,4 1,8 1,6 2,4 Écart-type 3,3 3,3 1,2 2,5 1,3 2,0 
2 Moyenne 3,5 6,6 3,8 4,4 3,7 4,1 Écart-type 4,4 4,7 2,0 2,8 3,7 2,4 
3 Moyenne 3,8 6,7 4,2 6,6 6,0 3,3 Écart-type 4,4 5,1 3,3 4,5 5,4 2,5 
4 Moyenne 3,6 7,7 5,4 6,5 8,1 4,6 Écart-type 4,4 7,2 3,9 4,0 6,3 3,6 
5 Moyenne 4,0 9,1 7,9 6,5 9,5 3,5 Écart-type 3,9 9,7 3,8 5,1 7,1 3,7 
 
3.5 Discussion 
Le système EOS® a été utilisé pour quantifier les ATM du KneeKG™ et évaluer leur 
influence sur la cinématique 3D du genou au cours d’accroupissements sous charge. Les 
ATM moyens du KneeKG™ observés au niveau du fémur dans cette étude sont inférieurs à 
9° et 13 mm pour les sujets sains et à 3° et 12 mm pour les sujets OA. Ces ATM sont 
équivalents à ceux mesurés dans l’étude de Südhoff et al. (2007), les valeurs reportées étant 
inférieures à 8° et 12 mm pour des sujets sains. Toutefois, les ATM analysés dans les études 
de Sati et al. (1996a) et Ganjikia et al. (2000) étaient plus faibles, les valeurs reportées étant 
inférieures à 2° et 4 mm pour des sujets sains. Ces différences s’expliquent par le fait que les 
ATM mesurés par Sati et al. (1996a) et Ganjikia et al. (2000) ne concernent que le 
mouvement de marqueurs isolés, et non celui d’un repère technique qui leur serait associé. 
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De plus, Sati et al. (1996a) et Ganjikia et al. (2000) ont évalué un mouvement de flexion non 
chargée, ce qui a pu diminuer les ATM enregistrés. Par ailleurs, les ATM moyens du 
KneeKG™ observés au niveau du tibia dans cette étude sont inférieurs à 4° et 5 mm pour les 
sujets sains et à 6° et 7 mm pour les sujets OA. Ces ATM sont équivalents à ceux mesurés 
dans l’étude de Südhoff et al. (2007), les valeurs reportées étant inférieures à 5° et 6 mm 
pour des sujets sains. 
 
Contrairement à ce que nous pensions, les ATM du KneeKG™ observés au niveau du fémur 
sont plus importants chez les sujets sains que chez les sujets OA. Ce phénomène peut 
s’expliquer par le fait que les sujets OA présentent généralement une faiblesse du muscle des 
quadriceps (Hunter, 2009). Ce dernier serait donc moins volumineux que celui des sujets 
sains et génèrerait des déplacements du harnais par rapport au fémur moins importants lors 
de sa contraction. De plus, le fémur des sujets OA était entouré d’une épaisse couche de 
tissus adipeux (IMC de 34 kg/m2 pour les sujets OA vs. 25 kg/m2 pour les sujets sains), ce 
qui pourrait avoir pour effet de diminuer l’impact des contractions musculaires sur les ATM 
du KneeKG™. D’autre part, les ATM du KneeKG™ observés au niveau du fémur étaient 
bien supérieurs à ceux observés au niveau du tibia, ce qui correspond aux résultats de l’étude 
de Südhoff et al. (2007) et de la plupart des études ayant quantifié les ATM des membres 
inférieurs (Peters et al., 2009). Enfin, les ATM du KneeKG™ n’étaient pas systématiques, 
c’est-à-dire qu’aucune tendance commune n’a été trouvée entre les sujets, ce qui tend à 
corroborer l’aspect aléatoire des ATM reporté par la majorité des études menées sur le sujet 
(Leardini et al., 2005; Peters et al., 2010). Une méthode de correction basée sur un modèle 
des ATM du KneeKG™ n’est donc pas envisageable. 
 
Les erreurs cinématiques moyennes reportées dans cette étude sont inférieures à 9° et 7 mm 
pour les sujets sains, et 9° et 10 mm pour les sujets OA. Ces valeurs sont comparables à 
celles reportées dans la littérature (Peters et al., 2010). Ces résultats doivent toutefois être 
interprétés avec précaution. En effet, les erreurs cinématiques reportées correspondent à une 
combinaison des erreurs engendrées par les ATM du KneeKG™ et par la calibration 
fonctionnelle du KneeKG™. Ainsi, de grandes erreurs cinématiques n’indiquent pas 
88 
forcément de grands ATM du KneeKG™. À titre d’exemple, deux de nos sujets OA (#9 et 
#10) présentent des ATM relativement faibles, mais de grandes erreurs cinématiques (30° et 
20° respectivement). Or, les erreurs cinématiques en position 1 de ces deux sujets atteignent 
11°. Ceci signifie que la calibration fonctionnelle du KneeKG™ n’a pas été faite de manière 
adéquate, c’est-à-dire que les repères anatomiques des os ont mal été identifiés, ou que le 
KneeKG™ s’est déplacé entre l’étape de calibration et les mesures effectuées dans le 
système EOS®. Dans tous les cas de figure, une mauvaise calibration du KneeKG™ et/ou un 
déplacement relatif de l’outil par rapport aux os au cours de la flexion du genou peuvent 
engendrer des erreurs cinématiques, appelées « cross-talk » (Ramsey et Wretenberg, 1999; 
Reinschmidt, 1996), assez conséquentes. En outre, les erreurs cinématiques les plus 
importantes ont été observées au niveau de l’abduction-adduction et de la rotation interne-
externe, ce qui correspond parfaitement au phénomène de « cross-talk », tandis que les 
erreurs les plus faibles ont été observées au niveau de la flexion-extension, ce qui est en 
accord avec la littérature (Peters et al., 2010; Ramsey et Wretenberg, 1999; Reinschmidt, 
1996). 
 
Cette étude présente certaines limites. Le nombre de sujets dans les deux groupes est trop 
faible pour tirer des conclusions définitives au sujet des tendances des ATM du KneeKG™. 
De plus, ces ATM ont été évalués au cours d’un accroupissement quasi-statique. Les valeurs 
reportées dans cette étude pourraient donc être inférieures à celles déduites d’un 
accroupissement dynamique, puisque les effets inertiels peuvent accentuer les mouvements 
du KneeKG™ par rapport aux os. Néanmoins, d’après l’étude décrite au CHAPITRE 4 
(Clément et al., 2014d), les accroupissements dynamiques et quasi-statiques sont similaires 
d’un point de vue de la cinématique 3D du genou, des contractions musculaires des membres 
inférieurs, et des forces et moments de réaction au sol. Nous pensons donc que les résultats 
de la présente étude fournissent une bonne idée des ATM affectant les mesures du 
KneeKG™ au cours d’accroupissements dynamiques. Finalement, étant donné le fait que les 
ATM dépendent grandement de l’activité effectuée (Peters et al., 2010), il n’est pas possible 
de statuer quant aux mouvements du KneeKG™ par rapport aux os au cours de la marche par 
exemple. De telles activités présentent en effet des impacts au sol, ces derniers étant 
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susceptibles de faire vibrer le KneeKG™, et donc d’accentuer les ATM. Il est donc possible 
que les valeurs trouvées dans cette étude soient inférieures à celles que l’on trouverait à la 
marche. 
3.6 Conclusion 
Le KneeKG™ est un outil de captation du mouvement offrant des mesures cinématiques 3D 
du genou reproductibles (Hagemeister et al., 1999; Labbe et al., 2008), ayant le potentiel 
d’améliorer notre compréhension des conséquences biomécaniques de l’OA sur le genou 
(Lustig et al., 2012b), mais elles manquent encore de précision pour des applications 
cliniques où la connaissance très précise de la cinématique est nécessaire. Ces travaux 
justifient donc l’utilisation de méthodes mathématiques permettant de compenser les ATM et 
ainsi d’améliorer la précision des mesures du KneeKG™, telles que celle développée par 
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PUBLISHED ARTICLE: COMPARISON OF QUASI-STATIC AND DYNAMIC 
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4.1 Mise en contexte 
Les choix méthodologiques faits à la suite de notre revue de la littérature visent à proposer 
une nouvelle méthode de compensation des ATM influençant les mesures du KneeKG™. 
L’approche choisie pour évaluer la précision de cette méthode consiste à comparer la 
cinématique 3D raffinée du genou acquise à l’aide du KneeKG™ lors d’un accroupissement 
dynamique, à la cinématique 3D de référence du genou acquise à l’aide du système EOS® 
lors d’un accroupissement quasi-statique. Or, la question que nous sommes en droit de nous 
poser est la suivante : est-ce que ces deux conditions d’accroupissement sont comparables ? 
 
Le but de ce second article est de répondre à cette question, laquelle correspond au 2ième 
objectif spécifique de ce projet de doctorat : « Comparer la biomécanique globale des 
membres inférieurs au cours d’accroupissements dynamiques et quasi-statiques réalisés par 
des sujets sains et OA à l’aide de mesures cinématiques 3D, cinétiques 3D et 
électromyographiques ». En effet, la seule étude qui a évalué ces deux conditions 
d’accroupissement présente un certain nombre de limites, comme nous le verrons par la suite, 
et justifie que nous fassions une étude pour répondre à cette question. Les travaux relatifs à 
cet article ont été présentés à plusieurs congrès internationaux dont la conférence annuelle de 
Gait and clinical movement analysis society (GCMAS) (Cincinnati, Ohio, USA) (Clément et 
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Numerous studies have described 3D kinematics, 3D kinetics and electromyography (EMG) 
of the lower limbs during quasi-static or dynamic squatting activities. One study compared 
these two squatting conditions but only at low speed on healthy subjects, and provided no 
information on kinetics and EMG of the lower limbs. The purpose of the present study was to 
contrast simultaneous recordings of 3D kinematics, 3D kinetics and EMG of the lower limbs 
during quasi-static and fast-dynamic squats in healthy and pathological subjects. Ten subjects 
were recruited: five healthy and five osteoarthritis subjects. A motion-capture system, force 
plate, and surface electrodes respectively recorded 3D kinematics, 3D kinetics and EMG of 
the lower limbs. Each subject performed a quasi-static squat and several fast-dynamic squats 
from 0° to 70° of knee flexion. The two squatting conditions were compared for positions 
where quasi-static and fast-dynamic knee flexion-extension angles were similar. Mean 
differences between quasi-static and fast-dynamic squats were 1.5° for rotations, 1.9 mm for 
displacements, 2.1% of subjects’ body weight for ground reaction forces, 6.6 Nm for torques, 
11.2 mm for center of pressure, and 6.3% of maximum fast-dynamic electromyographic 
activities for EMG. Some significant differences (p<0.05) were found in internal rotation, 
anterior displacement, vertical force and EMG. All differences between quasi-static and fast-
dynamic squats were small. 69.5% of compared data were equivalent. In conclusion, this 
study showed that quasi-static and fast-dynamic squatting activities are comparable in terms 
of 3D kinematics, 3D kinetics and EMG, although some reservations still remain. 
 
Keywords: Squatting; Knee; Kinematics; Kinetics; Electromyography. 
 
4.3 Introduction 
Squatting activities, such as sitting on a chair or kneeling on the floor, are daily living tasks. 
These activities have been analyzed in terms of 3D kinematics, 3D kinetics, and 
93 
electromyography (EMG) of the lower limbs in many recent clinical and biomechanical 
studies (Besier et al., 2008; Carpenter, Majumdar et Ma, 2009; Dionisio et al., 2008; Hamai 
et al., 2009; Kaiser et al., 2013; Lynn et Noffal, 2012; Moro-oka et al., 2008; Myers et al., 
2012; Noehren et al., 2012; Scarvell et al., 2007; Sheehan et al., 2009). Various squatting 
conditions have been investigated: quasi-static squatting (Besier et al., 2008; Carpenter, 
Majumdar et Ma, 2009; Noehren et al., 2012; Scarvell et al., 2007), moderate squatting with 
knee flexion velocity around 30°/s (Hamai et al., 2009; Kaiser et al., 2013; Moro-oka et al., 
2008; Sheehan et al., 2009), and very fast squatting with knee flexion velocity exceeding 
120°/s (Dionisio et al., 2008; Lynn et Noffal, 2012; Myers et al., 2012). However, it is 
currently not known if these squatting conditions are comparable or not, although this could 
have an impact on the way study results are interpreted. Any significant biomechanical 
differences between these two squatting conditions could indeed decrease clinical relevance 
of quasi-static studies. In particular, diagnosis and progression of osteoarthritis (OA) as well 
as its impact on the knee biomechanics remain largely assessed during quasi-static squatting 
using X-ray (Emrani et al., 2008; Hunter et Guermazi, 2012; Zhang et al., 2010), whereas 
physicians increasingly suggest that OA should be evaluated during dynamic activities 
involving stress in the knees, like squatting activities (Hunter, 2009). 
 
To the best of our knowledge, only one study compared quasi-static squatting, recorded by 
vertical open magnetic resonance imaging of ten healthy Caucasian subjects, with dynamic 
squatting, recorded by fluoroscopy of six healthy Asian subjects (Mu et al., 2011). The 
results showed that the medial femoral condyle was 2 mm more posterior at 0° of knee 
flexion and 3 mm more anterior at 120° of knee flexion during dynamic squatting. No 
significant difference was found for antero-posterior displacement of the lateral femoral 
condyle or for femoral internal-external rotation. This study concluded that quasi-static and 
dynamic squatting activities produce equivalent 3D knee kinematics (Mu et al., 2011). 
However, only healthy subjects were studied, and the comparison of the two squatting 
conditions was performed with data from two separate investigations (Johal et al., 2005; 
Moro-oka et al., 2008), involving two different tools and two different groups of subjects 
(Mu et al., 2011), which could have been a source of bias. Moreover, dynamic squatting was 
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conducted at low speed, with knee flexion velocity of 19°/s, and no information was 
available on kinetics and EMG of the lower limbs. Nevertheless, we assume that it is 
important to consider the entire biomechanics of the lower limbs and investigate them at 
higher speeds, on healthy and pathological subjects, to ascertain any differences between 
quasi-static and dynamic squatting. The purpose of the present study was to compare 
simultaneous recordings of 3D kinematics, 3D kinetics and EMG of the lower limbs during 




Ten subjects volunteered to participate and gave informed consent. All of them underwent 
medical examination before their trials, including one X-ray of the knees. Their 
characteristics were as follows: five healthy subjects (2 women, 3 men, age 39±16 years, 
height 175±15 cm, weight 73.2±16.9 kg) and five OA subjects (3 women, 2 men, age 62±6 
years, height 165±3 cm, weight 93.6±15.0 kg). The healthy subjects were more than 38 years 
old and showed no previous knee injury, no knee pain, nor any evidence of knee attrition. 
The OA subjects were more than 38 years old, had grade 2-3 knee OA according to modified 
Ahlbäck criteria (Ahlback, 1968), and were waiting for a total knee replacement surgery. 
None of the subjects had neurological problem, heart problem, balance problem, or 
rheumatoid arthritis. The present study was approved by the ethics committees of CRCHUM 
and ÉTS (Montréal, QC, Canada). 
 
4.4.2 Instrumentation 
3D knee kinematics was recorded with the KneeKG™ (Emovi Inc., Laval, QC, Canada). 
This motion capture tool is composed of a harness and plate fixed quasi-rigidly onto the 
femoral condyles and tibial crest (Figure 4.1), and provides accurate (0.4-2.3° and 1.1-
2.4 mm), repeatable (0.4-0.8° and 0.8-2.2 mm), and reliable (intra class coefficient of 0.88-
0.94) measurements (Lustig et al., 2012a). Passive KneeKG™ markers were measured by 
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twelve optoelectronic cameras (200 Hz T20-S, VICON, Oxford, UK). A force plate 
(2,000 Hz OR6-7, AMTI, Watertown, MA, USA) recorded 3D ground reaction forces (Fx, 
Fy, and Fz), 3D torques (Mx, My, and Mz) and 2D center of pressure (COPx, and COPy) 
(Figure 4.1). The x, y, and z indexes respectively indicated antero-posterior, medio-lateral 
and proximo-distal orientations. Raw kinematic and kinetic data were not filtered. 
 
 
Figure 4.1 Experimental protocol: Subjects (A) performed a quasi-static squat which was 
standardized with a positioning jig (B). Its proprioceptive reminder was adjusted in height 
according to the required angle of knee flexion. 3D kinetics was recorded by a force plate 
equipped with wedges (C) to standardize feet positioning. 3D knee kinematics was recorded 
by the KneeKG™ which consisted of a harness (D) and plate (E) designed to reduce soft 
tissue artifacts and equipped with passive markers measured by 12 optoelectronic cameras 
(F). EMG of the lower limb was recorded with surface electrodes (G) placed on 8 muscles. 
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Finally, muscle activities were recorded with eight surface electrodes (DE-2.3, Delsys Inc., 
Boston, MA, USA) whose features were: parallel bars made of 99% Ag., size of 1 mm*1 cm, 
and interelectrode distance of 1 cm (Figure 4.1). After shaving of hair and cleansing the skin 
with alcohol, the electrodes were located and oriented according to the SENIAM 
recommendations (Hermens et Freriks, 2000) over the following muscles: rectus femoris 
(RF), vastus lateralis (VL), vastus medialis (VM), tibialis anterior (TA), gastrocnemius 
lateralis (GL), gastrocnemius medialis (GM), semitendinosus (ST), and biceps femoris (BF). 
The characteristics of the EMG detection were: differential mode, input impedance 
>1015 Ω//0.2 pF, CMRR -92 dB, SNR 1.2 µV, gain range 1000. The raw EMG data were 
processed with a fourth order bandpass filter with cut-off frequencies of 20-500 Hz, and the 
sampling frequency were 2000 Hz. 
 
4.4.3 Experimental protocol 
The eight electrodes and the KneeKG™ were randomly fixed on one of the lower limbs of 
healthy subjects or on the pathological limb of OA subjects. Calibration was undertaken to 
identify hip, knee and ankle joint centers and to define femoral and tibial coordinate systems, 
as described previously (Hagemeister et al., 2005). Then, each subject performed a quasi-
static squat and fast-dynamic squats. The quasi-static squat consisted of maintaining five 
squatting positions for five seconds: around 0°, 30°, 40°, 50° and 60° of knee flexion. It was 
standardized with a positioning jig and feet wedges (Figure 4.1) with an average accuracy of 
5.4±4.1° of knee flexion according to pilot tests conducted on three healthy subjects. The 
positioning jig had a proprioceptive reminder (PR), a sliding cylinder topped by an inclined 
plane that indicated to the study subjects when they reached the squatting position. The PR 
was adjusted for height according to the following equation: 
 
 ܪ௧ = ܪ + ℎଶ = ඥܨଶ + ܶଶ − 2ܨܶ cos(ܽ) − ݀ଶ − ℎଵ + ℎଶ (4.1) 
 
Ht and H are total and partial height of the PR, h2 is height from the ground to the subjects’ 
lateral malleolus, T is subjects’ tibia length from the lateral malleolus to the lateral 
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epicondyle, F is the subjects’ femur length from the lateral epicondyle to the greater 
trochanter, a is the knee flexion angle, d is the distance between the subjects’ lateral 
malleolus and the PR, and h1 is the thickness of bones between the subjects’ hip joint center 
and ischial tuberosity, plus the thickness of compressed soft tissues between the subjects’ 
iliac tuberosity and the PR. h1 was approximated by adding the mean thickness of bones, 
measured on 30 radiographs from our databases, to the mean thickness of compressed soft 
tissues in the seated position (Linder-Ganz et al., 2008; Shabshin et al., 2010; Sopher et al., 
2010). It was considered equal to 88.3 mm for all subjects. The wedges kept the subjects’ 
internal feet edges spaced 15 cm, and were oriented to maintain the feet, knees and hips in 
neutral internal-external rotation. Finally, fast-dynamic squats consisted of doing as many 
flexion-extension cycles as possible, from 0° to 70° to 0°, in 10 seconds, while the PR was 
fixed to the lowest position reached during the quasi-static squat. Before the quasi-static 
squat and fast-dynamic squats, subjects were instructed not to sit on the PR and to keep their 
trunk straight. 
 
4.4.4 Data processing 
3D knee kinematics, i.e. flexion-extension (FE), internal-external rotation (IER), abduction-
adduction (AA), medio-lateral displacement (MLD), proximo-distal displacement (PDD), 
and antero-posterior displacement (APD), was calculated as described by Grood and Suntay 
(Grood et Suntay, 1983). Mean values of the kinematic and kinetic parameters and root mean 
square (RMS) of electromyographic (EMG) parameters were calculated for each of the five 
positions of the quasi-static squat. Ground reaction forces were normalized to body weight, 
and EMG activities were normalized to the maximum RMS activities recorded over 50 ms 
during fast-dynamic squats (Radin et al., 1991). 
 
Quasi-static and fast-dynamic squats were compared for positions where dynamic knee FE 
angles were similar to mean knee FE angles recorded for each subject during the quasi-static 
squat. Specifically, the dynamic FE angles that best matched quasi-static FE angles were 
automatically identified on each flexion and extension phase of fast-dynamic squats. The 
98 
frames where these angles best matched were then used to determine the 21 dynamic 
parameters: 5 kinematic, 8 kinetic and 8 EMG. Kinematic and kinetic dynamic parameters 
corresponded to the average values of the data recorded at these frames during flexion and 
extension phases. EMG dynamic parameters corresponded to the average values of RMS data 
calculated in an interval of 50 ms centered on these frames during flexion and extension 
phases. Finally, the 21 dynamic parameters were compared with the corresponding 21 quasi-
static parameters for each quasi-static squat position, except the first one. Indeed, for the 
majority of subjects, maximum knee extension reached during fast-dynamic squats was lower 
than knee extension of the first position of the quasi-static squat. Thus, the 21 quasi-static 
parameters of the first position were only compared with the 21 dynamic parameters 
recorded at the beginning of fast-dynamic squats. 
 
Quasi-static and fast-dynamic squats were compared by the Wilcoxon signed-rank test with 
significance at p=0.05. All data processing and statistical analyses were performed with 
Matlab (R2012a, MathWorks, Natick, MA, USA). 
 
4.5 Results 
Mean knee flexion angles achieved by the ten study subjects during the quasi-static squat 
were 3.0±7.2° (first position), 37.1±19.2° (second position), 46.6±18.5° (third position), 
55.2±16.6° (fourth position), and 71.8±10.6° (fifth position). Mean knee flexion speed 
achieved during fast-dynamic squats was 61.5±18.8°/s, i.e., four complete FE cycles in ten 
seconds. Mean IER was 1.3±3.6° during the quasi-static squat and 1.8±3.7° during fast-
dynamic squats (Figure 4.2), while mean APD was 7.8±4.4 mm and 5.1±5.4 mm, 
respectively (Figure 4.3). A significant difference (p=0.049) was found for IER and APD in 











Figure 4.2 Comparison of quasi-static and dynamic knee internal-external rotation: Mean 
internal tibial rotation during both quasi-static and fast-dynamic squats ±1 SD. Black squares 
represent quasi-static data and gray circles represent dynamic data. Black stars indicate 




Figure 4.3 Comparison of quasi-static and dynamic knee antero-posterior displacement: 
Mean anterior tibial displacement during both quasi-static and fast-dynamic squats ±1 SD. 
Black squares represent quasi-static data and gray circles represent dynamic data. Black stars 
indicate positions where significant differences are found 
Table 4.1 Mean kinematic, kinetic and electromyographic differences between quasi-































































Mean vertical ground reaction force (Fz) was relatively constant during the quasi-static squat 
and was slightly higher and more variable during fast-dynamic squats, representing 
100.1±0.6% and 103.1±1.4% of subjects’ body weight, respectively (Figure 4.4). A 
significant difference (p=0.002) was found for Fz in the fifth position (Table 4.1). The mean 
difference for Fz represented 4.7±1.1% of subjects’ body weight. EMG activities recorded 
during the quasi-static squat were less than those recorded during fast-dynamic squats for the 
eight muscles. Several differences at the five compared positions were statistically significant 




Figure 4.4 Comparison of quasi-static and dynamic vertical ground reaction force: 
Mean vertical ground reaction force normalized to the subjects’ body weight during both 
quasi-static and fast-dynamic squats ±1 SD. Black squares represent quasi-static data and 
gray circles represent dynamic data. Black stars indicate positions where significant 
differences are found 
 
In summary, mean absolute differences between quasi-static and fast-dynamic squats were 
1.5±1.3° for the two rotation parameters, 1.9±2.1 mm for the three displacement parameters, 
2.1±3.0% of subjects’ body weight for the three ground reaction force parameters, 
6.6±8.9 Nm for the three torque parameters, 11.2±10.5 mm for the two center of pressure 
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parameters, and 6.3±8.0% of maximum dynamic EMG activities for the eight muscle activity 
parameters. Finally, 30.5% of the 105 compared data (21 parameters at 5 squatting positions) 
were significantly different, and no significant difference was apparent for AA, MLD, Fx, 
Fy, My, Mz, COPx and COPy. Refer to the additional tables given in supplementary material 
for all statistics (Table-A III-1 to Table-A III-3 ANNEXE III pages 177 to 179). 
 
4.6 Discussion 
There is currently no consensus regarding the similarity of quasi-static and dynamic squatting 
activities. The only work specifically designed to address this issue was only conducted at 
low speed on healthy subjects, and provided no information on kinetics and EMG of the 
lower limbs (Mu et al., 2011). Take into account the overall biomechanics of the lower limbs 
of healthy and pathological subjects during fast movements could however highlight any 
differences between quasi-static and dynamic squatting. Such information is particularly 
valuable for the clinical assessment of OA subjects since this could privilege a dynamic 
approach, as increasingly suggested today (Hunter, 2009), or a static approach, as practiced 
so far (Emrani et al., 2008; Hunter et Guermazi, 2012; Zhang et al., 2010). 
 
Significant differences were found for IER, APT and PDT. Significant difference in the 
second position for IER is explained by the fact that it was the only position where the EMG 
activities of the eight muscles were significantly different. Especially, EMG activities of VL 
and VM, which are main stabilizer of the knee, and those of ST and BF, which are the main 
agonist muscles for IER, recorded at this position were the lowest of the quasi-static 
squatting with respect to the corresponding dynamic EMG activities. Muscular control of the 
knee was therefore less important at this quasi-static position, which explains the significant 
increase of the natural internal rotation of the knee during flexion: 2° in quasi-static vs. 0.3° 
in fast-dynamic squats. The significant difference found in the first position for APT resulted 
from several parameters. The first position of quasi-static and fast-dynamic squats 
corresponded to a natural standing position and was not standardized by the proprioceptive 
reminder. Thus, anticipating their fast-dynamic squats, subjects flexed their knees 1.6° more 
105 
than during the quasi-static squat and moved their center of pressure (COPx) 4 mm forward, 
which tended to increase anterior tibial displacement (Johal et al., 2005; Kaiser et al., 2013; 
Moro-oka et al., 2008; Myers et al., 2012). Moreover, the VL was significantly more active 
during the first position of fast-dynamic squats, which increased forces transmitted to the 
tibia, and then augmented anterior tibial displacement. Finally, the various significant 
differences in PDT simply represent difficulty in defining a femoral coordinate system 
having an axis coincident with the real axis of knee FE. 
 
Significant differences were also found for Fz and Mx. The difference in Fz was only seen in 
the fifth position, where the linear and angular accelerations of subjects performing fast-
dynamic squats were maximum. Thus, in full knee flexion, maximal linear acceleration was 
added to the force of gravity, which increased Fz. Significant differences in Mx can be 
explained not only by the increase in angular acceleration during fast-dynamic squats, but 
also by the increase of EMG activity of TA which is one of the main agonist muscles of the 
foot inversion. All eight EMG parameters showed significant differences between quasi-
static and fast-dynamic squats. Although these differences seem to influence some kinematic 
parameters, as described above, this was not the case for AA and MLT of the knee. Control 
of posture in the coronal plane appeared easier than in the sagittal and transverse planes, 
probably because of the constraints imposed by geometry and ligaments of the knee. 
 
Although some significant differences were found between quasi-static and fast-dynamic 
squats, they can be considered small. Indeed, mean absolute differences of the kinematic 
parameters were 1.5±1.3° for rotations and 1.9±2.1 mm for displacements. These values 
correspond to those reported by Mu et al. (Mu et al., 2011) who concluded that both 
squatting conditions are equivalent. Moreover, differences in Fz represented only 4.7±1.1% 
of subjects’ body weight, and mean quasi-static EMG activities embodied 90.0±5.7% of 
dynamic EMG activities. Finally, 69.5% of the compared data could be considered 
equivalent, and 7 of the 21 compared parameters showed no difference in the five squatting 
positions. This is the case with COPx and COPy which are good indicators of overall 
biomechanics of the lower limbs, since they are the starting point for reverse biomechanics. 
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The present study has some limitations. First, KneeKG™-specific functional bone coordinate 
systems curtail the comparison of kinematic results with other studies, particularly those 
reported by Mu et al. (Mu et al., 2011) based on flexion facet center directly visible on 
medical imaging (Johal et al., 2005). However, the trends are similar, i.e., internal tibial 
rotation and anterior tibial displacement increase with knee flexion. The amplitude of 
anterior tibial displacement is in the same order of magnitude as that found in other studies of 
squatting activities (Carpenter, Majumdar et Ma, 2009; Kaiser et al., 2013; Moro-oka et al., 
2008; Myers et al., 2012). The amplitude of internal tibial rotation is generally lower than 
that observed in the above-mentioned investigations. This difference is due not only to 
KneeKG™-specific functional bone coordinate systems, but also to the positioning jig and 
feet wedges. The latter were designed so that subjects could perform quasi-static and fast-
dynamic squats in neutral foot, knee and hip rotation. Yet, it has been shown that neutral 
squats result in lesser internal tibial rotation (Lavoie et al., 2008; Noehren et al., 2012). 
Second, the five squatting positions recorded during the quasi-static squat were variable from 
one subject to another and different from the squatting positions expected around 0°, 15°, 
30°, 45° and 70° of knee flexion. This variability and these differences were due to 
approximations made to adjust proprioceptive reminder height. Especially, thickness of soft 
tissues between the subjects’ iliac tuberosity and the proprioceptive reminder was considered 
to be similar in all subjects, which was far from the reality, particularly among OA subjects. 
Variability observed in quasi-static knee flexion angles could affect the validity of study 
results. Nevertheless, if the three outliers (healthy subjects) were removed to reduce the 
variability of knee flexion angles – 10.5±2.4° instead of 14.4±5.3° – the comparison between 
quasi-static and dynamic squatting showed fewer differences – 22.8% instead of 30.5% – 
thus supporting our observations. Third, the number of subjects involved in this study was 
relatively small, but similar to that assessed by Mu et al. (Mu et al., 2011). However, the 
number of comparisons were greater in our study than in the study of Mu et al. (Mu et al., 
2011), and this could have increase the risk of errors. The interpretation of results should be 
done with caution. Fourth, no control of the movement speed was performed and data were 
collected during both the flexion and extension phases of the fast-dynamic squats. This limit 
could potentially affect the EMG results, which must be analyzed wisely. 
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4.7 Conclusion 
In conclusion, despite its limitations, this study show for the first time that quasi-static and 
fast-dynamic squats are comparable in terms of 3D kinematics, 3D kinetics, and EMG of the 
lower limbs, although some reservations about EMG data still remain. Only a few differences 
between quasi-static and dynamic parameters were found, but remained small. Studies 
investigating quasi-static and dynamic squatting activities can be considered with equal 
confidence, if undertaken in similar conditions. In the light of results, future clinical 
evaluation of knee OA could be done statically or dynamically. This will facilitate the 
methodological choice of future investigators, especially for 3D knee kinematic analysis, 
since the 3D kinetic and EMG analysis can be done during static or dynamic activities with 
the same equipment. However, fast-dynamic squatting should be preferred for the analysis of 
maximum stress in the knee, since forces and EMG data remained slightly higher than those 
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5.1 Mise en contexte 
La revue de la littérature a révélé que la cinématique 3D des genoux OA au cours d’activités 
dynamiques de grande amplitude manque de données quantitatives précises. Cette situation 
s’explique en partie par le manque de validation de la majorité des méthodes mathématiques 
développées pour compenser les ATM. Plus particulièrement, la méthode d’optimisation 
multi-corps (MBO) choisie dans le cadre de ce projet n’a été évaluée que sur des sujets sains 
(Andersen et al., 2010), sur des sujets présentant une déficience ligamentaire (Li et al., 
2012), ou sur des sujets ayant subi une chirurgie de remplacement total du genou (Stagni, 
Fantozzi et Cappello, 2009), mais jamais sur des sujets OA. De surcroît, les trois études ayant 
évalué les performances de la MBO n’ont testé qu’un nombre restreint de combinaisons de 
modèles articulaires (Andersen et al., 2010; Li et al., 2012; Stagni, Fantozzi et Cappello, 
2009). Il a pourtant été prouvé que ces combinaisons avaient une grande influence sur la 
cinématique 3D du genou (Duprey, Cheze et Dumas, 2010). Les contraintes cinématiques 
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imposées par l’articulation de la cheville peuvent en effet modifier de façon considérable les 
résultats obtenus au niveau du genou (Duprey, Cheze et Dumas, 2010). En outre, les 
mécanismes parallèles récemment proposés n’ont jamais été validés (Dumas, 2010; Duprey, 
Cheze et Dumas, 2010; Gasparutto, Dumas et Jacquelin, 2012).  
 
Le but de ce troisième article vise donc à apporter de nouvelles informations concernant ces 
problématiques, ce qui permettra de répondre aux 3ième et 4ième objectifs spécifiques de ce 
projet de doctorat : « Évaluer la cinématique 3D du genou de sujets OA au cours 
d’accroupissements sous charge » et « Évaluer les performances de huit combinaisons de 
modèles articulaires utilisées par la MBO pour compenser les ATM intervenant au cours 
d’accroupissements dynamiques ». La méthode utilisée pour évaluer les performances des 
différentes combinaisons de modèles articulaires consiste à comparer la cinématique 3D du 
genou enregistrée à l’aide du KneeKG™ au cours d’accroupissements dynamiques et raffinée 
par la MBO, à la cinématique 3D du genou enregistrée à l’aide du système EOS® au cours 
d’accroupissements quasi-statiques qui servira de référence « Gold Standard » dans la suite 
du projet. Cette méthode s’appuie sur les résultats de l’article présenté au CHAPITRE 4 qui 
démontrent que les accroupissements dynamiques et quasi-statiques sont comparables. Les 
travaux relatifs à cet article ont été présentés à plusieurs congrès internationaux dont le 39ième 
Congrès de la Société de Biomécanique (SB) (Valenciennes, France) (Clément et al., 2014b), 
et le 13ième symposium international sur l’analyse 3D du mouvement humain (3D-AHM) 
(Lausanne, Suisse) (Clément et al., 2014a). 
 
5.2 Abstract 
Lower limb kinematics with knee osteoarthritis (OA) needs documentation. No motion 
capture method is accurate enough to analyze this pathology in clinics since marker-based 
kinematics is distorted by soft tissue artefacts (STA). Indeed, kinematic errors due to STA 
can reach 20° and 30 mm for knee rotations and displacements respectively. Multi-body 
optimization (MBO) is one of the methods developed to compensate for STA. However, the 
sets of joint models used in MBO to constrain kinematics lack of validation, especially those 
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involving parallel mechanisms for the knee. This study validated 8 sets of joint models used 
in MBO and assessed OA knee kinematics during weight-bearing squatting activities. Ten 
patients with knee OA were recruited. Each patient performed dynamic squats recorded with 
a motion capture system (KneeKG™), and quasi-static squats tracked with a low-dose, 
upright, biplanar radiographic imaging system (EOS®). The 8 sets of joint models were 
evaluated by comparing model-based dynamic knee kinematics with quasi-static knee 
kinematics. Root mean square error values ranged from 1.4° to 12.9° for rotations and from 
2.2 mm to 6.8 mm for displacements. OA knees presented high adduction angles (7°), little 
amplitude in internal tibial rotation (10°) and slight anterior tibial displacement (1.3 mm) 
during squats compared to healthy knee kinematics as reported in the literature. None of the 
sets of joint models was optimal for STA compensation. Future studies should investigate 
MBO with sets of joint models based on patients-specific joint geometry, or other methods 
for STA compensation based on modeling of STA. 
 
Keywords: Knee osteoarthritis; 3D kinematics; Multi-body optimization; Squatting activity. 
 
5.3 Introduction 
Clinical interest in 3D kinematic analysis of lower limbs with knee osteoarthritis (OA) is 
increasing since it may provide objective and quantitative information on the biomechanical 
impact of the disease on knee joints. In particular, squatting activities are the second most 
studied dynamic activity for evaluating knee joint function in orthopedics (Fukagawa et al., 
2012). They are especially investigated after a total knee arthroplasty (TKA) since they 
remain the most difficult activity to carry out by patients with TKA (Weiss et al., 2002). 
However, the inability of TKA to restore normal knee kinematics is still poorly understood 
(Kitagawa et al., 2010; Mochizuki et al., 2013; Yue et al., 2011). This is largely due to the 
fact that very few studies evaluated the 3D kinematics of OA knees during active and weight-
bearing squatting activities (Hamai et al., 2009; Kitagawa et al., 2010; Mochizuki et al., 
2013; Yue et al., 2011). Yet this information is crucial to further understand how OA affects 
knee function before TKA, but also to improve the design of prosthesis and to refine the 
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surgical procedures and rehabilitation programs, since patients expect to perform squatting 
activities more easily after surgery (Hamai et al., 2009; Weiss et al., 2002). 
 
To our knowledge, four recent studies evaluated the 3D kinematics of OA knees during 
weight-bearing squatting activities (Hamai et al., 2009; Kitagawa et al., 2010; Mochizuki et 
al., 2013; Yue et al., 2011). Despite their high accuracy, the methods employed – a 
combination of computed tomography and monoplane fluoroscopy (Hamai et al., 2009; 
Kitagawa et al., 2010; Mochizuki et al., 2013) or magnetic resonance imaging (MRI) and 
biplane fluoroscopy (Yue et al., 2011) – are irradiating and expensive which limits their use 
in clinical routine (Brenner et Hall, 2007; Hunter, 2009). These drawbacks can be avoided by 
deploying motion capture systems, but would be detrimental to the accuracy of knee 
kinematic measures. Indeed, calculating knee kinematics from trajectories of skin markers is 
greatly influenced by soft tissue artefacts (STA). STA represent the motions of skin markers 
relative to underlying bones and generate kinematic errors exceeding 20° for knee rotations 
and 30 mm for knee displacements during squatting activities (Peters et al., 2010). These 
errors are far higher than those obtained using the methods discussed above, which are less 
than 1° for rotations and 2 mm for displacements (Hamai et al., 2009; Kitagawa et al., 2010; 
Mochizuki et al., 2013; Yue et al., 2011). 
 
Among the various methods developed to compensate for STA (Leardini et al., 2005), multi-
body optimization (MBO) minimizes, under kinematic constraints, differences between 
measured and model-predicted marker coordinates (Lu et O’Connor, 1999). Various 
kinematic constraints imposed by the geometry of joint models were tested with MBO: the 
ankle and knee joints were modeled as spherical joints (Andersen et al., 2010; Duprey, Cheze 
et Dumas, 2010; Lu et O’Connor, 1999; Stagni, Fantozzi et Cappello, 2009), hinge joints 
(Andersen et al., 2010; Duprey, Cheze et Dumas, 2010; Reinbolt et al., 2005), universal 
joints (Duprey, Cheze et Dumas, 2010; Reinbolt et al., 2005), or parallel mechanisms 
(Duprey, Cheze et Dumas, 2010), while the hip joint was modeled as a spherical joint 
(Duprey, Cheze et Dumas, 2010; Li et al., 2012; Lu et O’Connor, 1999; Reinbolt et al., 2005; 
Stagni, Fantozzi et Cappello, 2009). Another way to define these kinematic constraints 
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consists in coupling the secondary knee rotations and displacements to knee flexion-
extension (Li et al., 2012; Scheys et al., 2011; Zheng et al., 2014). 
 
Three recent studies with primary objective to validate MBO directly on subjects, by 
comparing model-based knee kinematics derived from skin markers with that derived from 
fluoroscopy (Li et al., 2012; Stagni, Fantozzi et Cappello, 2009) or bone pin markers 
(Andersen et al., 2010), were published. These studies concluded that MBO did not reduce 
STA, or improve the validity of knee kinematics. However, they tested only few sets of joint 
models despite their influence on lower limb kinematics, e.g., kinematic constraints imposed 
to the ankle can alter the knee kinematics (Duprey, Cheze et Dumas, 2010; Moniz-Pereira et 
al., 2014). Especially, the use of parallel mechanisms for modeling the knee has never been 
validated using direct measurements on subjects (Duprey, Cheze et Dumas, 2010). Moreover, 
MBO has been validated in patients with ligament deficiency (Li et al., 2012) or TKA 
(Stagni, Fantozzi et Cappello, 2009) but never in patients with knee OA, and it would be 
valuable to develop a fairly-accurate motion capture method to analyze this pathology in a 
clinical context. As the pathological knees can demonstrate atypical kinematics, the goals of 
the present study were to evaluate the 3D kinematics of patients with knee OA during 
weight-bearing squatting activities and to validate the performance of 8 sets of joint models 




Ten patients (7 women, 3 men, age 60.8±5.9 years, height 161.4±7.7 cm, weight 
85.7±9.9 kg, body mass index 33.8±3.8 kg*m-2) volunteered to participate and gave informed 
consent. Patient selection criteria were as follows: disabling bicompartmental OA of the 
knee, age 70 years or less, scheduled for total knee arthroplasty (TKA), ability to perform 
squats, functional cruciate ligaments, coronal malalignment of the knees less than 15°, knee 
flexion contracture of 10° or less, and maximum flexion angle greater than 90°. Clinical 
examination before the trials included X-rays to assess lower limb axial alignments, i.e. hip-
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knee-ankle (HKA: 172.9±4.9°), hip-knee center of femoral-shaft (HKS: 6.7±1.4°), condylar-
shaft (CS: 90.7±1.2°) and plateau-ankle (PA: 87.6±3.0°) angles as well as radiographic OA 
level according to Kellgren & Lawrence classification. Cruciate ligament integrity was 
confirmed during TKA. In total, 10 knees with grade 4 OA were analyzed in this study. This 
study was approved by the Ethics Committees of the CRCHUM and ÉTS (Montréal, QC, 
Canada). 
 
5.4.2 Experimental protocol 
Each patient performed two squatting conditions. Dynamic squats were recorded by the 
KneeKG™ (Emovi Inc., Laval, QC, Canada) and consisted of performing series of 0°-60°-0° 
knee flexion-extension at self-selected speed during 10 s. This motion capture tool is 
composed of a belt tied around the iliac crests, a harness lying onto the femoral condyles, and 
a plate fixed onto the tibial crest (Figure 5.1). The KneeKG™ provides more accurate and 
reproducible measures of knee kinematics than skin markers (Hagemeister et al., 2005; 
Südhoff et al., 2007), but it is still influenced by STA errors which can reach 7° and 11 mm 
for knee bone rotations and displacements (Südhoff et al., 2007). KneeKG™ markers were 
measured by Polaris Spectra® camera (60-Hz, NDI, Waterloo, ON, Canada) (Figure 5.1). The 
KneeKG™ was fixed on the pathological limb of patients. Functional calibration was 
undertaken to identify hip and knee joint centers (Hagemeister et al., 2005), and the 
following anatomical landmarks were pointed: anterior and posterior superior iliac spines, 
internal and external malleoli, calcaneus, and 1st and 5th metatarsal heads. 
 
The quasi-static squat was recorded by EOS® (EOS imaging Inc., Paris, France) and 
comprised 5 knee flexion positions (0°, 30°, 40°, 50° and 60°) maintained during acquisition 
time (around 10 s). This biplane radiographic imaging system provides fast, reproducible and 
accurate 3D reconstructions of the lower limb bones, with the advantage of placing patients 
in a weight-bearing position and drastically reducing the radiation doses they receive 




Due to technical constraints, i.e. patients had to face the back of the EOS® system and no 
camera could fit in the cab, the two squatting conditions could not be measured 
simultaneously. Dynamic and quasi-static squats were nevertheless standardized with a 
positioning jig and feet wedges (Figure 5.1) (Clément et al., 2014d). 
 
 
Figure 5.1 Representation of the experimental protocol: The patient (A) 
performed squats standardized with positioning jig (B) with a proprioceptive 
reminder and feet wedges. Kinematic data during dynamic squats were recorded 
by the KneeKG™ consisting of a harness (C) attached on the thigh, a plate (D) 
attached on the shank, a belt (E) attached on the pelvis, and a reference (F) 
attached on the positioning jig. The KneeKG™ was equipped with passive 
markers measured by a Polaris Spectra® camera (G). 3D knee kinematics 
during the quasi-static squat was recorded by the EOS® system (H). 
The proprioceptive reminder was adjusted in height according to 
the required angle of flexion of the knee (0°, 30°, 40°, 50° and 60°) 
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5.4.3 Data processing 
MBO was performed on raw dynamic kinematics using the same objective function and joint 
constraints as described previously (Duprey, Cheze et Dumas, 2010). The 8 sets of joint 
models evaluated in this study corresponded to the following joint constraints at the ankle, 
knee and hip joints: NNN, SSS, USS, PSS, SHS, UHS, SPS and PPS (where N, S, U, H and 
P stand for “no model”, spherical, universal, hinge joint models and parallel mechanisms, 
respectively) (Duprey, Cheze et Dumas, 2010; Moniz-Pereira et al., 2014). The parallel 
mechanism modeling the ankle was composed of 1 spherical joint and 2 isometric ligaments, 
while the parallel mechanism modeling the knee was composed of 2 sphere-on-plane 
contacts and 3 isometric ligaments. The geometry of these parallel mechanisms were derived 
from in vitro measurements (Parenti-Castelli et Sancisi, 2013). As in (Duprey, Cheze et 
Dumas, 2010), the parallel mechanisms were not adjusted to patient-specific geometry. Initial 
values used to solve the optimisation problem were obtained by constructing, at each frame, 
generalized coordinates (Dumas et Chèze, 2007) from KneeKG™ markers and anatomical 
landmarks. These generalized coordinates were used to define non orthogonal anatomical 
coordinate systems of the pelvis, thigh, shank and foot (Dumas et Chèze, 2007). 
 
The 5 biplane radiographs recorded with EOS® were used to obtain quasi-static knee 
kinematics (Kanhonou et al., 2014). First, generic models of knee bones were deformed until 
their projected silhouettes adjusted to the contours of patients’ bones on radiographs taken at 
0° of knee flexion (Chaibi et al., 2012). Then, bone models were registered on the 4 
remaining biplane radiographs with a rigid 2D/3D registration method and an iterative closest 
point-based algorithm (Figure 5.2) (Besl et McKay, 1992). Finally, generalized coordinates 
(Dumas et Chèze, 2007), identical to those defined during MBO, were delineated at 5 
positions from the bone models. 
 
The performance of the 8 sets of joint models to compensate for STA was evaluated in terms 
of knee kinematics. The performance of the 8 sets of joint models on the ankle and hip 
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kinematics could not be assessed due to lack of reconstruction methods for foot and pelvic 
bones from the EOS® biplane radiographs. Knee kinematics was directly deduced from the 
generalized coordinates derived from MBO and knee bone models (Dumas et Chèze, 2007), 
and was defined as motion of the tibia relative to the femur according to International society 
of biomechanics guidelines (Wu et al., 2002). The kinematics of OA knees obtained with the 
8 sets of joint models was validated by comparing dynamic kinematics with quasi-static 
kinematics for the 5 positions where flexion angles were similar. Comparisons were made by 
Wilcoxon signed-rank test (p=0.05), and root mean square errors (RMS) were computed and 
averaged for the 10 patients and 5 positions. Kinematic, imaging and statistical data 




Figure 5.2 Example of patient-specific femur and tibia 3D models, 
and knee bone 2D segmentations, after rigid 2D/3D registration 
on biplane radiographs taken at 30° of knee flexion 
5.5 Results 
Mean knee flexion angles achieved by the 10 patients during the quasi-static squat were 
5.9±5,4°, 27.8±9,1°, 38.2±9,0°, 47.8±8,8°, and 62.0±9,7°. OA knees disclosed a slight 
increase in adduction, a steady increment in internal rotation, and relatively constant anterior 
displacement throughout the quasi-static squat measured by EOS®. On average, adduction 
was 3.6±4.5°, internal rotation was 10.0±5.0°, and anterior displacement was 1.3±1.7 mm 
during the quasi-static squat (Figure 5.3). Table 5.1 reports the RMS values of dynamic knee 
kinematics obtained with the 8 sets of joint models versus quasi-static knee kinematics 
obtained with the EOS® system for flexion-extension (FE), abduction-adduction (AA), 
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internal-external rotation (IER), medio-lateral displacement (MLD), antero-posterior 
displacement (APD), and proximo-distal displacement (PDD). RMS values ranged from 
1.4±1.6° to 12.9±1.5° for knee rotations and from 2.2±1.1 mm to 6.0±4.1 mm for knee 
displacements, depending on the set of joint models. Figure 5.3 shows the mean dynamic 
knee kinematics of the 8 sets of joint models used in MBO as well as mean quasi-static knee 
kinematics recorded with EOS® on the 10 patients during weight-bearing squats. 
 
Performance of the 8 sets of joint models to compensate for STA varied according to the 
rotation or displacement analyzed and according to the position of comparison (Figure 5.3). 
Indeed, AA and IER derived from SSS, USS and PSS sets were the closest physiological 
movements to AA and IER derived from EOS® and showed no significant difference for the 
5 analyzed positions, in contrast to AA and IER derived from SPS and PPS sets which were 
significantly different for the 5 analyzed positions. On the other hand, SHS and UHS sets 
demonstrated constant AA and IER movements which presented no significant difference 
compared to EOS® in terms of AA, but 4 significant differences in terms of IER. 
Subsequently, knee displacements derived from SSS, USS, PSS, SHS and UHS sets 
manifested significant differences for 4 of the 5 analyzed positions compared to EOS® in 
terms of ML and PD, but no significant difference in terms of AP. Finally, ML derived from 
SPS and PPS sets presented no significant difference compared to ML derived from EOS®, 
whereas AP and PD demonstrated 4 significant differences. 
Figure 5.3 Mean OA knee kinematics of the ten patients obtained during weight-bearing 
squats with the 8 sets of joint models used in MBO (NNN, SSS, USS, PSS, SHS, UHS, SPS 






























Table 5.1 RMS values (SD) of dynamic vs. quasi-static OA knee kinematics for the ten 
patients and five positions of comparison 
 NNN SSS USS PSS SHS UHS SPS PPS 




























































































There is little information on the knee kinematics just prior to TKA. To our knowledge, only 
4 studies evaluated the 3D kinematics of patients with knee OA during weight-bearing 
squatting activities (Hamai et al., 2009; Kitagawa et al., 2010; Mochizuki et al., 2013; Yue et 
al., 2011). This situation is mainly due to the difficulty to implement in clinical routine the 
most accurate measurement techniques (Brenner et Hall, 2007; Hamai et al., 2009; Hunter, 
2009; Kitagawa et al., 2010; Mochizuki et al., 2013; Yue et al., 2011), while the simplest 
measurement techniques to use are too inaccurate for such analysis (Leardini et al., 2005; 
Peters et al., 2010; Stagni, Fantozzi et Cappello, 2009). 
 
The 4 studies found that OA knees have different kinematic patterns from those of healthy 
knees during squatting activities: OA knees showed relatively high adduction angle (varus 
deformity) with little amplitude of movement throughout the squat (Yue et al., 2011), limited 
range of motion for tibial internal rotation (Hamai et al., 2009; Kitagawa et al., 2010; 
Mochizuki et al., 2013), and very little tibial anterior displacement (Hamai et al., 2009; 
Kitagawa et al., 2010; Mochizuki et al., 2013; Yue et al., 2011). These findings are 
consistent with those in the present study. Indeed, (Yue et al., 2011) reported an adduction 
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angle of 2-3° (1° of amplitude) between 0 and 60° of knee flexion, compared to 4.8-8.0° 
(3.6° of amplitude) between 5.9 and 62.0° of knee flexion in our study. Furthermore, the 4 
investigations mentioned above observed an internal rotation of 7-9° in amplitude between 0 
and 60° of knee flexion (Hamai et al., 2009; Kitagawa et al., 2010; Mochizuki et al., 2013; 
Yue et al., 2011), which is in the same order of magnitude of 10.0° measured in our study. 
Finally, (Kitagawa et al., 2010) and (Hamai et al., 2009) reported almost-zero anterior 
displacement between 0 and 60° of knee flexion, whereas (Mochizuki et al., 2013) and (Yue 
et al., 2011) observed anterior displacement up to 4 mm in amplitude, which is in accordance 
with 1.3 mm found in our study. As stated in (Hamai et al., 2009), reduced anterior 
displacement during weight-bearing squats can be explained by the erosion of joint contact 
surfaces, the presence of osteophytes, and soft tissue contractures. 
 
In such context, it was important to evaluate the ability of MBO to provide valid model-
based knee kinematics for patients with knee OA. Our results showed that the model-based 
kinematics obtained with MBO greatly depended on the constraints imposed by the 8 sets of 
joint models, as previously mentioned in (Duprey, Cheze et Dumas, 2010; Moniz-Pereira et 
al., 2014). Moreover, even if some sets of joint models were able to compensate for STA for 
some of the knee rotations and displacements and some of the analyzed positions, RMS 
values remained relatively large. None of the 8 sets of joint models is, therefore, ideal for 
STA compensation in patients with knee OA. Since RMS values can reach more than 12,9° 
in rotation and 6,0 mm in displacement, MBO with the currently available joint models 
seems to be unsuitable for quantification of OA knee kinematics for clinical application. 
These observations are consistent with the findings of previous studies (Andersen et al., 
2010; Li et al., 2012; Stagni, Fantozzi et Cappello, 2009). It should also be mentioned that 
the NNN set refers to a special case of MBO, equivalent to single-body optimisation, i.e. 
least square segment pose estimation. In the present case, the knee kinematics obtained with 
the MBO and the NNN set is that of the KneeKG™. 
 
This study had several limitations. First, the number of patients participating was relatively 
small, but remained similar to that assessed by studies which analyzed OA knee kinematics 
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(Hamai et al., 2009; Kitagawa et al., 2010; Mochizuki et al., 2013; Yue et al., 2011). 
Moreover, the number of patients was higher than that assessed by investigations which 
validated MBO (Andersen et al., 2010; Li et al., 2012; Stagni, Fantozzi et Cappello, 2009). 
Second, performance of the 8 sets of joint models was validated by comparing dynamic and 
quasi-static squats recorded separately. Hence, the differences observed between the two 
squatting conditions were not only due to STA and the sets of joint models, but also to some 
differences in the performed movements. However, we ensure that the differences of 
movements between the two squatting conditions were the lowest possible. Indeed, the two 
squatting conditions were standardized with a positioning jig with feet wedges. Our previous 
study (Clément et al., 2014d) using this jig showed that dynamic and quasi-static squats 
recorded consecutively with the KneeKG™ were similar in terms of kinematics, kinetics and 
electromyography of the lower limbs, which increased the relevance of our methodology. 
Furthermore, (Mu et al., 2011) showed that dynamic and quasi-static squats recorded using 
two different tools on two different cohorts were comparable in terms of knee kinematics. 
The bias of our study should be then limited. Third, the kinematic constraints, especially the 
ones imposed by the parallel mechanisms, were not adapted to the patient-specific geometry, 
i.e. they were the same for all patients. It resulted in reduced inter-subject variability of the 
kinematic data derived from the SPS and PPS sets, and loss of specific characteristics, such 
as limited internal rotation and anterior displacement observed in OA patients with EOS®. 
Customized couplings between the secondary rotations and displacements and the flexion-
extension derived from MRI or fluoroscopy have yet recently been proposed and have shown 
encouraging results (Scheys et al., 2011; Zheng et al., 2014). Our approach was, however, in 
first intent, to compensate for STA with the least amount of information (i.e., without 
medical imaging) in the perspective of clinical routine. The performance of the 8 sets of joint 
models without customization was found poor. Patient-specific knee bone geometry, and 
origins and insertions of knee ligaments as well as KneeKG™ calibration customized with 
EOS® images, or other medical imaging system, seem required. We will investigate such 
customized approach in future work. Other methods for STA compensation, such as a double 




In conclusion, this study shows that OA knees present high adduction angles and little 
amplitude in internal tibial rotation and anterior tibial displacement during weight-bearing 
squats, and that none of the 8 sets of joint models used with MBO was able to compensate 
for the effects of STA. Future studies should investigate joint models based on patient-
specific knee joint geometry and physiology to improve MBO performance and provide 
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6.1 Mise en contexte 
Aucune des modélisations utilisées en MBO n’est aujourd’hui capable de compenser 
efficacement les effets des ATM sur les mesures du KneeKG™, comme l’ont montré les 
résultats de l’article présenté au CHAPITRE 5 précédent. Plusieurs études ont cependant 
suggéré qu’une modélisation avancée du genou, adaptée à la géométrie et la physiologie des 
sujets, permettrait d’améliorer les performances de la MBO (Andersen et al., 2010; Clément 
et al., 2014 (Submitted)-b; Duprey, Cheze et Dumas, 2010). Quantifier la cinématique 3D du 
genou propre à chaque sujet avec une plus grande précision permettrait ainsi de favoriser 
l’utilisation de la stéréophotogrammétrie par les professionnels de la santé, en particulier 
pour réaliser le suivi de sujets atteints de troubles articulaires tels que l’OA. 
 
Le but de ce quatrième article correspond donc au 5ième objectif spécifique de ce projet de 
doctorat : « Évaluer les performances de modèles personnalisés du genou pour compenser 
les ATM intervenant lors d’accroupissements dynamiques sur des sujets sains et OA ». Les 
performances des modèles personnalisés du genou utilisés lors de la MBO seront évaluées de 
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la même façon que pour l’article précédent. La cinématique 3D raffinée du KneeKG™ sera 
comparée à la cinématique 3D de référence du système EOS®, toujours en se basant sur les 




Soft tissue artefacts (STA) distort marker-based knee kinematics measures and make them 
difficult to use in clinical practice. None of the current methods designed to compensate for 
STA is suitable, but multi-body optimization (MBO) has demonstrated encouraging results 
and can be improved. The goal of this study is to evaluate the performance of subject-specific 
knee joint models in MBO to reduce STA errors and compare it with conventional models. 
Twenty subjects were recruited: 10 healthy and 10 osteoarthritis (OA) subjects. Subject-
specific knee joint models were evaluated by comparing dynamic knee kinematics recorded 
by a motion capture system (KneeKG™) and optimized with MBO to quasi-static knee 
kinematics measured by a low-dose, upright, biplanar radiographic imaging system (EOS®). 
Errors due to STA ranged from 1.6° to 22.4° for knee rotations and from 0.8 mm to 14.9 mm 
for knee displacements in healthy and OA subjects. Subject-specific knee joint models were 
most effective in compensating for STA in terms of abduction-adduction, inter-external 
rotation and antero-posterior displacement. Root mean square errors with subject-specific 
knee joint models ranged from 2.2±1.2° to 6.0±3.9° for knee rotations and from 2.4±1.1 mm 
to 4.3±2.4 mm for knee displacements in healthy and OA subjects, respectively. Our study 
shows, for the first time, that MBO can be improved with subject-specific knee joint models. 
Nevertheless, some errors remain. Future investigations should focus on more refined knee 
joint models to reproduce specific OA knee geometry and physiology. 
 
Keywords: 3D knee kinematics; Multi-body optimization; Soft tissue artefacts; Subject-





Stereophotogrammetry is the most widespread technique used to analyze the 3D kinematics 
of knee joints (Cappozzo et al., 2005). This technique consists in measuring the trajectories 
of markers glued on skin of the lower limbs, or mounted on special instruments fastened to 
the thigh and shank, and deducing the movements of tibial and femoral bones. Although 
stereophotogrammetry assesses knee movements in a simple and non-invasive way, the 
resulting 3D kinematics remains highly inaccurate. Indeed, the markers move relative to the 
underlying bones because of inertial effects, skin deformations and muscle contractions 
(Cappozzo et al., 1996), which can lead to kinematic errors exceeding 20° and 30 mm for 
knee rotations and displacements respectively (Peters et al., 2010). These errors, known as 
soft tissue artefacts (STA), still remain the main limitation of stereophotogrammetry in 
clinical practice (Stagni, Fantozzi et Cappello, 2009). 
 
Many mathematical methods designed to compensate for STA have been developed in the 
past two decades, e.g., dynamic calibration (Lucchetti et al., 1998), multi-body optimization 
(MBO) (Lu et O’Connor, 1999), point cluster technique (Alexander et Andriacchi, 2001) and 
double anatomical landmark calibration (Cappello et al., 2005). To date, however, none of 
these methods is universally accepted by the scientific community, since they cannot 
accurately estimate 3D knee kinematics (Leardini et al., 2005) or are too restrictive for 
clinical application (Cappello et al., 2005). 
 
Although its purpose is to follow marker coordinates as best as possible while respecting 
kinematic constraints imposed by joint models (Lu et O’Connor, 1999), MBO still has great 
potential for improvement. Despite the fact that the generic joint models tested so far have 
shown limitations in effectively reducing errors due to STA (Andersen et al., 2010; Clément 
et al., 2014b; Li et al., 2012; Stagni, Fantozzi et Cappello, 2009), it has been suggested that 
more advanced and subject-specific knee models could improve MBO (Andersen et al., 
2010; Clément et al., 2014b; Duprey, Cheze et Dumas, 2010). 
128 
The aim of the present study was to evaluate the performance of advanced, subject-specific 
knee joint models in MBO to compensate for STA. Specifically, we assume that subject-
specific knee parameters, combined with a parallel mechanism imposing kinematic 
constraints adapted to the geometry and physiology of subjects’ knees, could better correct 
the errors associated with STA. Finally, to assess the clinical relevance of this approach, two 




Twenty subjects volunteered to participate and gave informed consent after study approval 
by the CRCHUM and ÉTS ethics committees: 10 healthy subjects (5 women, 5 men, age 
54.9±9.3 years, height 166.7±9.4 cm, weight 70.9±13.0 kg) and 10 OA subjects (7 women, 3 
men, age 60.8±5.9 years, height 161.4±7.7 cm, weight 85.7±9.9 kg). All subjects, aged 
between 38 and 70 years, had no neurological, heart or balance problems. The healthy 
subjects had no previous knee injury, no knee pain, or any evidence of knee attrition, while 
OA subjects were waiting for total knee replacement surgery. 
 
6.4.2 Experimental protocol 
As described by Clément et al. (2014b), 3D knee kinematics was recorded by the KneeKG™ 
(Emovi Inc., Laval, QC, Canada) (Lustig et al., 2012b) and Polaris Spectra® camera (60-Hz, 
NDI, Waterloo, ON, Canada). The KneeKG™ was randomly fixed on one of the lower limbs 
of healthy subjects or on the pathological limb of OA subjects (Figure 6.1), and was 
calibrated to identify specific anatomical landmarks: calcaneus, 1st and 5th metatarsal, medial 
and lateral malleoli, medial and lateral condyles, femoral head, and anterior and posterior 
superior iliac spines. Each subject then did dynamic squats (0°-60°-0° of knee flexion) 
standardized with a positioning jig (Clément et al., 2014d) (Figure 6.1). Later, after moving 
the positioning jig in the EOS® upright biplane radiographic imaging system (EOS Imaging 
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Inc., Paris, France) (Wybier et Bossard, 2013), each subject performed a quasi-static squat 
consisting of 5 positions of knee flexion positions (0°, 30°, 40°, 50° and 60°) (Figure 6.2). 
 
 
Figure 6.1 Experimental protocol: The patient (A) performed squats 
standardized by a positioning jig (B) with a proprioceptive reminder and 
feet wedges. Kinematic data during the dynamic squats were recorded by 
the KneeKG™ consisting of a belt (C) attached on the pelvis, a harness (D) 
attached on the thigh, a plate (E) attached on the shank, and a reference (F) 
attached on the positioning jig. The proprioceptive reminder was adjusted in 
height according to the required angle of knee flexion (60° for dynamic 
squats and 0°, 30°, 40°, 50° and 60° for quasi-static squats) 
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Figure 6.2 Five biplane radiographs acquired by the EOS® system during quasi-static 
squats: 3D bone models and 2D bone segmentations are shown for 5 angles of flexion 
 
6.4.3 Parameter definition 
MBO was undertaken with generalized coordinates (Dumas et Chèze, 2007) which consist of 
defining, for each bone segment i, 2 position vectors (proximal Pi and distal Di joint centers) 
and 2 unitary direction vectors (ui normal to the frontal plane and wi aligned with the distal 
joint flexion-extension axis) (Figure 6.3): 
 
 ܳ௜ = [ݑ௜ ݎ௉೔ ݎ஽೔ ݓ௜]் (6.1) 
 
with i = 1, 2, 3 and 4 for the foot, tibia/fibula, femur and pelvis, respectively. 
 
Q1 and Q4 were defined with functional KneeKG™ calibration, while Q2 and Q3 could be 
defined either from functional KneeKG™ calibration (Hagemeister et al., 2005) or from 
anatomical KneeKG™ calibration using the subject-specific femur and tibia/fibula bone 
models as detailed subsequently (Figure 6.3). Knee kinematics was directly deduced from Q2 
and Q3 (Dumas et al., 2012; Duprey, Cheze et Dumas, 2010). Knee rotations were calculated 
from motion of the tibia relative to the femur according to Wu et al. (2002), and knee 
displacements were defined as non-orthonormal projection (Desroches, Cheze et Dumas, 
2010) of the vector from D3 to P2 on the femoral joint coordinate system. 
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Figure 6.3 Definition of generalized coordinates ܳ௜ = [ݑ௜ ݎ௉೔ ݎ஽೔ ݓ௜]் for a healthy 
subject, with i = 1, 2, 3 and 4 for the foot, tibia/fibula, femur and pelvis, respectively. In this 
example, Q1 was constructed from KneeKG™ calibration (calcaneus, 1st and 5th metatarsal), 
Q2 and Q3 were customized from subject-specific knee bone models (medial and lateral 
malleoli, medial and lateral condyles, femoral head), and Q4 was constructed from 
KneeKG™ calibration: right and left anterior and posterior superior iliac spines (RASIS, 
RPSIS, LASIS, LPSIS). Definition of kinematic constraints imposed by the parallel 
mechanism composed of 2 sphere-on-plane contacts and 4 deformable ligaments (anterior 
cruciate ligament (ACL), posterior cruciate ligament (PCL), medial collateral ligament 
(MCL), and lateral collateral ligament (LCL)) customized from subject-specific knee models. 
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6.4.4 Image processing and quasi-static knee kinematics 
As detailed by Kanhonou et al. (2014), subject-specific bone models and quasi-static knee 
kinematics were computed from the 5 biplane radiographs recorded with EOS®. Briefly, 
radiographs taken at 0° of knee flexion served to create subject-specific bone models by 
deforming generic models until their projected silhouettes were adjusted to the contours of 
the study subjects’ bones (Chaibi et al., 2012). Thereafter, the bones were segmented on the 
4 remaining biplane radiographs, and subject-specific knee bone models were positioned and 
oriented by a rigid 2D/3D registration method and an iterative closest point-based algorithm 
(Figure 6.2). Quasi-static knee kinematics was finally calculated with the generalized 
coordinates Q2 and Q3 determined from the subject-specific bone models and constituted the 
gold standard of this study. 
 
6.4.5 Knee modelling 
Three knee joint models were evaluated. The first model did not impose any kinematic 
constraint on the knee so as to obtain raw data recorded by the KneeKG™. The second 
model imposed kinematic constraints of a spherical joint: 3D rotations but no displacement. 
The spherical joint model, widely reported in the literature, was introduced for MBO by Lu 
et O’Connor (1999). The third model imposed kinematic constraints of a parallel mechanism: 
3D rotations and 3D displacements. This advanced knee joint model was introduced in MBO 
by Duprey, Cheze et Dumas (2010) and then improved by Gasparutto, Dumas et Jacquelin 
(2012). It is composed of 2 sphere-on-plane contacts and 4 deformable ligaments: anterior 
and posterior cruciate ligaments, and medial and lateral collateral ligaments (Figure 6.3). In 
the present study, the size and center of spheres modelling the femoral condyles, the normal 
and point of planes modelling the tibial plateaus as well as the origin and insertion of the 4 
ligaments were defined either from the literature (Parenti-Castelli et Sancisi, 2013) or from 





6.4.6 Multi-body optimization 
Three sets of joint models were tested. They corresponded to the following kinematic 
constraints at the ankle, knee and hip joints: NNN, SSS, SPS (N, S, and P stand for “no 
model”, spherical, and parallel mechanisms). The initial solution for generalized coordinates 
Qi was obtained from the KneeKG™ but with 2 possible calibrations for Q2 and Q3: 
functional calibration (Hagemeister et al., 2005) and anatomical calibration using subject-
specific bone models. As a consequence, geometric parameters of the lower limb model, e.g., 
segment lengths, and the position of ankle and hip spherical joints, were or were not 
customized. Geometric parameters of the parallel mechanism which modeled the knee could 
be also customized from subject-specific knee bone models and a total of 7 models, with and 
without customization, were evaluated (Table 6.1). 
 
Table 6.1 Details of the 7 models evaluated in MBO. Kinematic constraints at 













1 NNN No - 
2 SSS No - 
3 SPS No No 
4 NNN Yes - 
5 SSS Yes - 
6 SPS Yes No 
7 SPS Yes Yes 
 
The objective function, kinematic constraints and rigid body constraints in MBO to optimize 
dynamic knee kinematics with models 1-2 and 4-5 were as follows: 
 




 subject to ൜߶
௞ = 0
߶௥ = 0 (6.3) 
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Motor constraints ߶௠, kinematic constraints ߶࢑, and 	rigid	body	constraints	߶௥ were 
identical to those of Duprey, Cheze et Dumas (2010): 
 






for models 1 to 7 (6.4) 
 
No kinematic constraints ߶ܓ for models 1 and 4. 
 
 ߶୩ = 	ቐ
ܚ஽మ − ܚ௉భ = 0
ܚ஽య − ܚ௉మ = 0
ܚ஽ర − ܚ௉య = 0
















ଶ − 1 = 0
ݑ௜൫ݎ௉೔ − ݎ஽೔൯ − ܮ௜ ܿ݋ݏ ߛ௜ = 0
ݑ௜ݓ௜ − ܿ݋ݏ ߚ௜ = 0
൫ݎ௉೔ − ݎ஽೔൯
ଶ − ܮ௜ଶ = 0
൫ݎ௉೔ − ݎ஽೔൯ݓ௜ − ܮ௜ ܿ݋ݏ ߙ௜ = 0
ݓ௜ଶ − 1 = 0
	for	models	1	to	7	 (6.7) 
 
with i = 1, 2, 3 and 4 for the foot, tibia/fibula, femur and pelvis, ݎெ೔ೕ and ௜ܰ
ெ೔ೕܳ௜ being the 
measured and model-determined coordinates (i.e., obtained through an interpolation matrix 
௜ܰ
ெ೔ೕ) of the jth KneeKG™ marker embedded in the ith segment, ܮ௜ being constant ith segment 
length, and ߙ௜, ߚ௜ and ߛ௜ being constant angles between ݑ௜, ݎ௉೔ − ݎ஽೔ and ݓ௜, respectively. 
 
Equations (6.2) and (6.3) were slightly modified for models 3, 6 and 7, since some of the 
kinematic constraints can be managed by a penalty-based method (Gasparutto, Dumas et 
Jacquelin, 2012): 
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ቂܹ௠ 00 ܹ௞భቃ ൬
߶௠
߶௞భ൰ (6.8) 
 subject to ൜߶
௞మ = 0
߶௥ = 0 (6.9) 
 
ܹ௠ and ܹ௞భ were two diagonal weight matrices associated with motor and knee ligament 
constraints. ܹ௠ was set to identity since STA influence was the same for all KneeKG™ 
markers, i.e., no marker was more reliable than another. The four diagonal coefficients of 
ܹ௞భ for models 3 and 6 were set according to maximal ligamentous lengthening found in the 
literature (Bergamini et al., 2011) – ligaments with smaller lengthening had greater weight 
(Gasparutto, Dumas et Jacquelin, 2012) – while the four coefficients for model 7 were 
customized for each subject to ensure MBO convergence. ߶௞భ corresponded to the 4 knee 
ligament constraints which had to be solved as well as possible in the optimization problem, 
and ߶௞మ reflected kinematic constraints of the ankle, the 2 sphere-on-plane contacts of the 
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௡೔ೕ being interpolation matrices for the jth virtual marker and normal 
embedded in the ith segment (4 ligament origins ଷܸଵିସ, 4 ligament insertions ଶܸଵିସ, 2 sphere 
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centers ଷܸହି଺, 2 contact plane points ଶܸହି଺, 2 plane normals ݊ଶଵିଶ), d1-4 being mean ligament 
lengths, and d5-6 being mean sphere radii. 
 
In summary, models 1 to 3 did not customize any constraint, models 4 and 6 customized ߶୫ 
and ߶୰, while models 5 and 7 customized ߶୫, ߶୰ and ߶୩ with subject-specific bone models 
(Table 6.1). Finally, the optimization problem was resolved with a Lagrange formulation and 
a Gauss-Newton algorithm, as described previously (Gasparutto, Dumas et Jacquelin, 2012). 
The initial values for resolution were Qi computed from KneeKG™ markers at each frame of 
dynamic squats. 
 
6.4.7 Compensation for STA 
The most advanced and subject-specific knee joint model (model 7) used to compensate for 
STA was assessed by comparison of dynamic and quasi-static knee kinematics for the 5 
positions where flexion angles were similar, and by comparison with models 1 to 6. Only one 
cycle of dynamic squats was considered for comparison. Root mean square (RMS) errors 
were computed for the 5 positions of each subject. It is important to note that the comparison 
of the models was done qualitatively for each subject: a minimum difference of 2° and 2 mm 
was necessary to consider a model better or worse than another to compensate for STA. 
Moreover, since it is an exploratory study, we did not have enough subjects in both groups to 
do further statistics. All data were processed with Matlab (R2012a, The MathWorks Inc., 
Natick, MA, USA).  
 
6.5 Results 
Knee kinematic errors caused by STA can be estimated by comparing kinematics optimized 
with models 1 and 4 with kinematics calculated from EOS® measurements. RMS errors due 
to STA ranged from 1.6° to 22.4° for rotations and from 0.8 mm to 14.2 mm for 
displacements in healthy subjects, and from 1.9° to 16.4° for rotations and from 0.8 mm to 
14.9 mm for displacements in OA subjects (Table 6.2 and Table 6.3). 
137 
 
For the majority of healthy and OA subjects, RMS errors derived from model 4 were similar 
to or lower than those derived from model 1 in terms of abduction/adduction (AA), internal-
external rotation (IER), and medio-lateral displacement (MLD), but were higher for antero-
posterior displacement (APD) and proximo-distal displacement (PDD). Similarly, for 90% of 
healthy subjects and 70% of OA subjects, RMS errors derived from model 5 were similar to 
or lower than those derived from model 2 in terms of AA and IER. Customized geometric 
parameters (i.e., anatomical KneeKG™ calibration using subject-specific bone models) of 
the lower limbs in model 5 had no influence on RMS errors in terms of knee displacements 
since spherical joint models do not allow knee center displacement. RMS errors derived from 
model 6 were similar to or lower than those derived from the model 3 for 80% to 100% of 
healthy subjects and for 60% to 100% of OA subjects, depending on knee movement. 
Finally, subject-specific parallel mechanisms in model 7 showed equivalent or reduced RMS 
errors in AA, IER, APD and PDD for 90% to 100% of healthy subjects, and in AA, IER, 
MLD, APD and PDD for 80% to 100% of OA subjects, compared to model 6. Kinematic 
data on a healthy subject are illustrated in Figure 6.4. Complete kinematic data on all subjects 
are given in supplementary material (Table-A IV-1 to Table-A IV-12 ANNEXE IV page 181 
– Code color for differences: Green < 2°/2 mm, Yellow < 5°/5 mm, Orange < 10°/10 mm, 
Red > 10°/10 mm). 
 
On average, model 7 was the most effective in reducing RMS errors in terms of AA for 
healthy subjects, but this performance was similar to those of models 3, 5 and 6. Similarly, 
model 7 was the most effective for AA in OA subjects, but was similar to models 4. Models 
4, 5 and 7 were the most effective for IER in healthy subjects, while no model was able to 
reduce RMS errors in OA subjects. Moreover, none of the models was effective in terms of 
MLD and PDD, whether in healthy and OA subjects. Finally, models 2, 3 and 7 were the 
most effective for APD in healthy and OA subjects. Notice that model 7 was the only one to 
allow displacements of the knee, unlike models 2 and 5, and to present equivalent or better 





Table 6.2 RMS errors between dynamic and quasi-static knee kinematics for the 5 
positions of comparison in healthy subjects: flexion-extension (FE), abduction-adduction 
(AA), internal-external rotation (IER), medio-lateral displacement (MLD), antero-posterior 





























Table 6.3 RMS errors between dynamic and quasi-static knee kinematics for the 5 
positions of comparison in OA subjects: flexion-extension (FE), abduction-adduction (AA), 
internal-external rotation (IER), medio-lateral displacement (MLD), antero-posterior 
























































Figure 6.4 Kinematic data on a healthy subject optimized with models 1 to 7 in MBO
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6.6 Discussion 
Knee kinematics during dynamic squats by healthy and OA subjects was recorded in the 
present study by the KneeKG™. Like any stereophotogrammetric system, the KneeKG™ is 
subject to STA. Despite the fact that this non-invasive motion-capture tool was designed to 
reduce STA and provide objective and reliable measures (Lustig et al., 2012b), kinematic 
errors still remain. The study results showed that these errors were on average about 7° for 
knee rotations and 5 mm for knee displacements, with maximum errors up to 20° and 20 mm 
in a few healthy and OA subjects. Such values are consistent with those reported in the 
literature with other motion-capture tools (Peters et al., 2010). Thus, data collected by the 
KneeKG™ need to be improved, as suggested by Südhoff et al. (2007). 
 
MBO was the method used to compensate for STA in knee kinematics recorded by the 
KneeKG™. Although MBO and the knee joint models deployed so far have been criticized 
(Andersen et al., 2010; Clément et al., 2014b; Li et al., 2012; Stagni, Fantozzi et Cappello, 
2009), they have some advantages. MBO requires only one calibration and can be engaged 
for any kind of knee movement, in contrast to the method of Cappello et al. (2005) which 
requires two calibrations and can measure only closed chain movements. Furthermore, 
advanced knee joint models (Duprey, Cheze et Dumas, 2010; Gasparutto, Dumas et 
Jacquelin, 2012) offer the possibility of adapting to the geometry (i.e., 3D bone models) and 
physiology (i.e., 4 deformable ligaments) of subjects’ knee joints, which could enhance MBO 
capacity to compensate for STA (Andersen et al., 2010; Bergamini et al., 2011; Clément et 
al., 2014b; Duprey, Cheze et Dumas, 2010). 
 
In this study, calibrating the KneeKGTM from subject-specific bone models influenced the 
MBO results since knee kinematics derived from models 5 and 6 was up to five times better 
than that of models 2 and 4 for some subjects. This is in agreement with the findings of 
Stagni, Fantozzi et Cappello (2009) who showed that MBO results were extremely sensitive 
to calibration. Overall, the best physiological model, i.e. the one that do not block any of the 
knee joint movements, to compensate for STA in healthy subjects was model 7 for AA, IER 
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and APD. Similarly, the best physiological model to compensate for STA in OA subjects was 
model 7 for AA and APD. The most complex joint model (model 7) thus proved to be the 
best in compensating for STA in terms of AA, IER and APD, which are the most relevant 
movements for knee analysis, especially in the case of OA knees in which these movements 
are considerably influenced (Hamai et al., 2009). Nevertheless, the differences with the 
models 4 and 5 remain relatively low. The quality of the KneeKG™ calibration seems 
therefore more critical than the improvement of the knee modeling to effectively reduce 
STA. 
 
The present study has some limitations. First, MBO performance in compensating for STA 
was assessed by comparing dynamic and quasi-static squats, a source of bias. However, our 
previous experiments showed that dynamic and quasi-static squats were similar in terms of 
kinematics, kinetics and electromyography of the lower limbs, which increased the relevance 
of such comparison (Clément et al., 2014d). Second, customization of geometric parameters 
of the lower limb models (KneeKGTM calibration and the geometry of parallel mechanisms) 
required subject-specific bone models, which may seem complex. However, the complete 
process to acquire, construct, and extract anatomical data from these models – and 
integrating them in MBO – does not take more than 20 minutes with the EOS® system. 
 
6.7 Conclusion 
In conclusion, our study shows, for the first time, that it is possible to improve MBO by 
employing advanced calibration and subject-specific knee joint modeling in healthy and OA 
subjects. Our findings are encouraging for the clinical analysis of knee OA, as its 
biomechanical impact on knee joints is still poorly understood. However, some errors 
remain. Future studies should investigate more refined knee joint models: sphere-on-plane 
contacts could be replaced by parametric surface contacts reproducing, at best, specific knee 
joint geometry. 
 CHAPITRE 7 
 
 
FUSION DE LA GÉOMÉTRIE ET DE LA CINÉMATIQUE 3D DU GENOU : 




Lors de son utilisation, le KneeKG™ permet de visualiser en temps réel le mouvement de 
modèles 3D génériques des os du fémur et du tibia en fonction de la cinématique 3D 
enregistrée au niveau du genou. Le logiciel de visualisation du KneeKG™ permet donc de 
fusionner la géométrie et la cinématique 3D de l’articulation. Cependant, les mouvements de 
ces modèles 3D peuvent présenter des erreurs de plus de 10° et 10 mm, selon les résultats 
présentés au CHAPITRE 3 page 73, puisqu’aucune correction des ATM n’est actuellement 
proposée. Des problèmes de collisions ou de dislocations des modèles 3D peuvent donc 
intervenir. De plus, ce ne sont pas les os des sujets qui sont observés. À titre d’exemple, 
aucune mise à l’échelle, ni aucune adaptation à la morphologie pathologique des sujets OA 
n’est réalisée au niveau des modèles 3D génériques. La visualisation des mouvements des os 
du genou offerte à l’heure actuelle par le KneeKG™ est donc limitée. De plus, le logiciel du 
KneeKG™ ne permet pas d’estimer les surfaces de contact articulaires du genou. 
 
Or, il est possible de développer, à partir de la méthode de mesure proposée au CHAPITRE 6 
page 125, une méthode de fusion de la géométrie et de la cinématique 3D du genou qui 
règlerait la majorité de ces problèmes. Cette méthode constitue une des retombées de ce 
projet de doctorat. Une fois la cinématique 3D du genou acquise à l’aide du KneeKG™ et 
corrigée grâce aux modèles articulaires personnalisés et à la MBO, il est possible de lui 
fusionner la géométrie 3D des os issue du système EOS® ayant servi à la personnalisation des 
modèles. Cette méthode permettrait ainsi de visualiser directement les mouvements des 
modèles 3D des os des sujets, et se révèlerait plus précise et plus cohérente d’un point de vue 
physiologique que la méthode actuellement offerte par le KneeKG™. La méthode de 
correction élaborée dans le cadre de ce projet permet effectivement de compenser les ATM et 
d’empêcher la plupart des mouvements non physiologiques de l’articulation en imposant un 
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contact constant entre les condyles du fémur et les plateaux du tibia. En outre, une fois la 
géométrie et la cinématique 3D du genou fusionnées, il est possible de mesurer les surfaces 
de contact articulaires. C’est ce qu’ont fait plusieurs études brièvement détaillées ci-dessous. 
 
Les études d’Anderst et Tashman (2003) et d’Anderst, Les et Tashman (2005) ont mis à 
profit la méthode de RSA décrite au chapitre 1.2.3 page 17 pour évaluer les surfaces de 
contact fémoro-tibiales sur des chiens, et un sujet souffrant d’une rupture du LCA, marchant 
à une vitesse de 1,5 m/s. Combinant CT-scan, marqueurs intra-corticaux et fluoroscopie 
biplan, cette méthode permet de cartographier les surfaces de contact entre le fémur et le tibia 
tout au long de la séquence de mouvement enregistrée (Figure 7.1). Ces cartes de contact 
sont subdivisées en deux compartiments – médial et latéral – et en différentes aires de contact 
changeant de couleur en fonction de la distance séparant les surfaces articulaires des os, par 
incrément de 0,5 mm. Ces distances sont déterminées en calculant les points de plus proche 
contact à partir des centroïdes de chacun des triangles formant les surfaces articulaires du 
fémur et du tibia. La méthode développée par ces deux études est reproductible : 0,09 mm 
pour l’espace articulaire et 2,8 mm2 pour les surfaces articulaires. Aucune donnée n’est 
fournie concernant la précision de cette méthode, mais celle de la RSA est connue : 0,02 mm. 
 
 
Figure 7.1 Calcul des surfaces de contact fémoro-tibiales : reconstruction 3D des os 
et des billes radio-opaques par TAO (A et B) ; suivi des billes radio-opaques par 
fluoroscopie biplan (C) ; calcul des surfaces de contact (D et E) 




D’autres études ont adopté le même genre d’approche pour mesurer les surfaces de contact 
fémoro-tibiales. Li et al. (2006) ont combiné les modèles 3D d’implants prothétiques à la 
fluoroscopie biplan pour évaluer ces surfaces de contact sur des sujets ayant subi une 
chirurgie de remplacement total du genou effectuant une fente de 0° à 110° de flexion 
(Figure 7.2). L’évolution de la position des points de contact des compartiments médial et 
latéral des prothèses a été évaluée en calculant les centroïdes des zones d’intersection entre la 
partie fémorale des implants et l’insert en polyéthylène de la partie tibiale. Aucune précision 
ni reproductibilité des surfaces de contact n’est présentée dans cette étude, seule la précision 
du suivi de l’implant fémoral et de l’implant tibial est donnée : 0,16 mm et 0,13 mm. 
 
 
Figure 7.2 Positions des points de contact au 
cours d’une fente de 0° à 113° de flexion 
Adaptée de (Li et al., 2006, p. 398) 
 
Plus récemment, Hamai et al. (2013; 2009) et Moro-oka et al. (2008) ont utilisé la méthode 
décrite au chapitre 1.2.2 page 15 pour calculer à partir de CT-scan et de fluoroscopie 
monoplan les surfaces de contact fémoro-tibiales chez des sujets sains et OA effectuant des 
activités d’accroupissement sous charge de grande amplitude (Figure 7.3). Ces surfaces de 
contact ont été cartographiées en fonction des angles de flexion du genou et des distances 
minimales séparant les points constituant les deux surfaces articulaires. Aucune des études ne 
fournit la précision ni la reproductibilité du calcul des surfaces de contact, mais elles 
indiquent la précision du positionnement et d’orientation des os dans l’espace : 0,53 mm à 
1,6 mm pour les déplacements, et 0,54° pour les rotations (Moro-oka et al., 2007). 
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Figure 7.3 Calculs des surfaces de contact fémoro-tibiales entre 85°, 110°, 140° et 150° 
de flexion par ajustement de modèles 3D sur des images fluoroscopiques monoplan 
Tirée de (Hamai et al., 2013, p. 2) 
 
Finalement, von Eisenhart-Rothe et al. (2004) et Shin et al. (2009) ont analysé les surfaces de 
contacts fémoro-tibiales et fémoro-patellaires sur des sujets sains et des sujets présentant une 
rupture du LCA à l’aide de la méthode détaillée au chapitre 1.2.4 page 20 basée sur l’IRM. 
Ces surfaces de contact ont été définies en segmentant les zones où les modèles 3D du 
cartilage des os entrent en contact. Les points de plus proche contact ont été obtenus en 
calculant les centroïdes de ces surfaces de contact (Figure 7.4). La reproductibilité des 




Figure 7.4 Surfaces de contact fémoro-patellaires (A) 
et fémoro-tibiales (B) d’un genou à 30° de flexion  
Adaptée de (von Eisenhart-Rothe et al., 2004, p. 932) 
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Ainsi, à l’instar des méthodes de mesure de la cinématique 3D du genou détaillées au cours 
de notre revue de la littérature, les méthodes utilisées pour mesurer les surfaces de contact du 
genou se révèlent trop invasives, trop irradiantes, ou tout simplement trop contraignantes 
pour être utilisables dans un contexte clinique. Le but de cette étude préliminaire consiste 
donc à développer une méthode de mesure des surfaces articulaires du genou qui soit non 
invasive, très peu irradiante, et relativement simple d’utilisation. 
 
7.2 Méthode et résultats préliminaires 
Cette étude préliminaire a été réalisée sur deux sujets, un sain et un OA, dont les données 
géométriques et cinématiques 3D ont été acquises dans le cadre de l’article 3 présenté au 
CHAPITRE 6 page 125. 
 
Dans un premier temps, la cinématique 3D du KneeKG™ acquise sur ces deux sujets a été 
corrigée par la MBO et la modélisation la plus avancée utilisée dans le CHAPITRE 6, à 
savoir le modèle 7 (Table 6.1 page 133). Ce modèle consistait à personnaliser, à partir des 
modèles 3D des os reconstruits sous EOS®, la calibration du KneeKG™ ainsi que les 
contraintes cinématiques imposées par le mécanisme parallèle modélisant l’articulation du 
genou. Une fois la cinématique corrigée, la position et l’orientation des modèles 3D du fémur 
et du tibia ont été ajustées en fonction des nouveaux paramètres Qi (repères anatomiques) 
obtenus suite à la MBO. C’est à partir de ces paramètres Qi que la cinématique 3D du genou, 
c’est-à-dire les mouvements relatifs du tibia par rapport au fémur, est calculée. Il est alors 
possible de visualiser le mouvement des os en 3D au cours de l’accroupissement dynamique. 
Tel que discuté en introduction, la correction de la cinématique 3D du KneeKG™ avec la 
MBO utilisant le mécanisme parallèle personnalisé du genou (modèle 7) permet d’obtenir des 
mouvements plus précis et plus cohérents d’un point de vue physiologique. Lorsque la 
cinématique 3D n’est pas corrigée, les os entrent en collision à 64° de flexion du genou sain 
par exemple, alors que ce n’est pas le cas lorsque la cinématique 3D est corrigée, comme on 






Figure 7.5 Visualisation des os du genou d’un sujet sain au cours d’un accroupissement 
dynamique de 10° à 64° de flexion sans correction de la cinématique du KneeKG™ 




Après avoir correctement positionné et orienté les os des deux sujets durant 
l’accroupissement dynamique, il est possible de cartographier les surfaces de contact 
articulaires entre le fémur et le tibia. Veuillez noter que la méthodologie et les résultats 
préliminaires ont été en partie repris des travaux réalisés par Thierry Cresson, stagiaire au 
post-doctorat au LIO. 
 
La théorie sous-jacente au calcul des surfaces de contact fémoro-tibiale est la suivante. Soit, 
ܵ et ܵ′ deux surfaces continues. La distance entre un point p appartenant à ܵ et la surface ܵ′ 
est définie par l’équation suivante (Aspert, Santa-Cruz et Ebrahimi, 2002) : 
 
 ݀(݌, ܵ′) = ݉݅݊‖݌ − ݌′‖avec ݌′ ∈ ܵ′ (7.1) 
 
où ‖	‖ correspond à la distance euclidienne. À partir de cette définition, la distance de 
Hausdorff16 entre les deux surfaces ܵ et ܵ′ est définie par :  
 
 ݀(ܵ, ܵ′) = ݉ܽݔ൫݀(݌, ܵ′)൯ avec ݌ ∈ ܵ (7.2) 
 
Cette distance n’est pas symétrique, c’est à dire que ݀(ܵ, ܵ′) n’est pas équivalent à ݀(ܵ′, ܵ) 
(Figure 7.6). Afin d’introduire la notion de distance symétrique, ݀ݏ(ܵ, ܵ′) est définie de la 
façon suivante : 
 
 ݀ݏ(ܵ, ܵ’) = ݉ܽݔ[݀(ܵ, ܵ’), ݀(ܵ’, ܵ)] (7.3) 
 
La distance de Hausdorff symétrique ݀ݏ(ܵ, ܵ′) fournit une mesure plus précise que la 
distance ݀(ܵ, ܵ′), cette dernière pouvant sous-estimer la distance réelle séparant les deux 
                                                 
 
16 La distance de Hausdorff est un outil topologique permettant de mesurer la distance, ou l’éloignement, entre 
deux formes géométriques. 
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surfaces continues comme le montre la Figure 7.6. 
 
 
Figure 7.6 Distance entre deux surfaces : d(S’,S) reste 
plus petite que d(S,S’) puisque ݀(ܣ, ܵ′) ≪ ݀(ܤ, ܵ) 
Tirée de (Aspert, Santa-Cruz et Ebrahimi, 2002, p. 706) 
 
Prenons maintenant le cas de deux maillages17 ܯ et ܯ′ définis respectivement par deux 
nuages de points ܲ et ܲ′ (ܲ = ሼ݌, ݅ = 1,… , ݊	݀ܽ݊ݏ	ܴଷሽ et ܲ′ = ሼ݌′, ݅ = 1,… , ݊	݀ܽ݊ݏ	ܴଷሽ), 
deux ensembles d’arêtes, et deux ensembles de facettes ܨ et ܨᇱ. Sachant que la distance entre 
les maillages ܯ et ܯ′ est fondée sur la définition de la distance symétrique de Hausdorff de 
l’équation (7.3), il est nécessaire de calculer dans un premier temps les distances ݀(ܯ,ܯ′) et 
݀(ܯ′,ܯ). Nous nous contenterons ici de décrire le calcul de la distance ݀(ܯ,ܯ′), le principe 
étant le même pour ݀(ܯ′,ܯ).  
 
La distance entre tout point ݌ de ܯ et ܯ′ correspond à la plus petite distance entre ݌ (݌ n’est 
pas forcément un des sommets de ܯ) et l’ensemble ܨᇱ des facettes ݂ᇱ. La distance entre le 
point ݌ et une facette ݂ᇱ est obtenue en projetant ݌ sur le plan défini par le triangle ݂ᇱ (Figure 
7.7). Si le point ݌ est projeté dans le triangle définissant la facette, alors la distance point-
triangle n’est autre que la distance point-plan (‖݌݌′‖ sur la Figure 7.7 si ݌′ était dans le 
triangle). Si le point ݌ est projeté en dehors du triangle, alors la distance point-triangle 
                                                 
 
17 Un maillage correspond à une discrétisation spatiale d’un espace continu, et est constitué d’un ensemble de 
points, également appelés nœuds ou sommets, reliés entre eux par des arêtes formant de facettes triangulaires. 
151 
correspond à la distance entre ݌ et le point le plus proche ݌′′, lequel est nécessairement sur 
l’une des arêtes du triangle (‖݌݌′′‖ sur la Figure 7.7). 
 
Figure 7.7 La distance entre ݌ et la facette ܶ′ est la distance entre ݌ et 
le point ݌′′ le plus proche de ݌ appartenant à ܶ′ 
Tirée de (Aspert, Santa-Cruz et Ebrahimi, 2002, p. 706) 
 
Un mauvais conditionnement du maillage, comme par exemple des facettes de grande taille, 
peut réduire la qualité des cartes de distance obtenues. Ainsi, afin d’obtenir des distances plus 
précises, nous avons échantillonné les facettes des surfaces M et M’ dérivant des modèles 3D 
du fémur et du tibia en appliquant un filtre itératif permettant de subdiviser ces dernières. 
Chaque itération de subdivision permet de créer quatre nouveaux triangles pour chaque 
facette triangulaire. 
 
Cette solution augmente considérablement les temps de calcul puisque le nombre de sommets 
et de facettes est multiplié. Pour réduire les temps de calcul des cartes de distance, nous 
utilisons une approche nommée kdTree (Bentley, 1975) qui permet de réduire drastiquement 
le nombre de facettes sur lequel nous devons effectuer la mesure point-triangle. En effet, 
cette approche permet de définir, dans un premier temps, les k facettes les plus proches du 
point ݌. Ainsi, le calcul de distance point-triangle ne sera effectué que sur ces k facettes.  
 
Les surfaces articulaires des modèles 3D du fémur et du tibia étant non-congruentes, puisque 
séparées par du cartilage articulaire et des ménisques, nous avons décidé de considérer non 
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pas les points de contact à proprement parler, mais les distances définissant les zones les plus 
proches à la surface opposée. Nous parlerons donc dans la suite du document de carte de 
distances plutôt que de surfaces de contact. Pour ce faire, nous calculons à chaque instant du 
mouvement une carte de distances entre les deux maillages du fémur et du tibia. Nous 
obtenons ainsi pour chaque sommet du maillage la distance à l’autre surface selon la 
définition de la distance symétrique de Hausdorff (Aspert, Santa-Cruz et Ebrahimi, 2002). Il 
nous est finalement possible, grâce à une carte de couleurs, de visualiser les zones des 
surfaces articulaires fémoro-tibiales en fonction de la distance (Figure 7.8 et Figure 7.9). 
 
 
Figure 7.8 Cartes de distance des surfaces articulaires fémoro-tibiales du sujet sain au 
cours de l’accroupissement dynamique de 10° à 64° de flexion du genou 
 
 
Figure 7.9 Cartes de distance des surfaces articulaires fémoro-tibiales du sujet OA au 




Il est important de noter qu’il s’agit de résultats préliminaires. Aucune validation des cartes 
de distances des surfaces articulaires n’a été réalisée à l’heure actuelle. Les données visibles 
sur les Figure 7.8 et Figure 7.9 sont donc fournies à titre d’exemple, et doivent être 
interprétées avec précaution. Les distances entre les surfaces articulaires du sujet sain 
semblent d’ailleurs plus faibles que celles du sujet OA, ce qui peut paraître contradictoire 
compte tenu du fait que le sujet sain est sensé présenter un cartilage plus épais. Ce 
phénomène vient probablement du fait que le modèle 7 utilisé avec la MBO ne permet pas 
d’éliminer totalement les erreurs de mesure du KneeKG™ tel que nous le spécifions dans 
l’article 3. Il est néanmoins possible de faire quelques remarques concernant les cartes de 
distances. Tout d’abord, nous observons un déplacement postérieur des zones de « contact » 
du compartiment médial du tibia au cours de la flexion plus important que celui du 
compartiment latéral, ce qui correspond aux données retrouvées dans la littérature (Hamai et 
al., 2009; Johal et al., 2005; Kitagawa et al., 2010; Mochizuki et al., 2013; Moro-oka et al., 
2008; Tanifuji et al., 2011). De même, la distribution des zones de « contact » entre les 
compartiments médial et latéral du genou semblent davantage symétriques sur le sujet sain 
que sur le sujet OA. Ce dernier présente en effet une distance plus faible au niveau du 
compartiment médial qu’au niveau du compartiment latéral, ce qui correspond au fait que 
l’OA se développe généralement au niveau du condyle fémoral médial (Curl et al., 1997; 
Hjelle et al., 2002; Menetrey et al., 2010). Compte tenu du manque de données quantitatives 
et du manque de validation des cartes de distances, il est difficile de commenter davantage 
ces résultats préliminaires. 
 
7.3 Conclusion 
Les travaux réalisés dans le cadre de ce projet de doctorat peuvent donc être utilisés pour 
fusionner la géométrie et la cinématique 3D du genou et estimer les distances séparant ses 
surfaces articulaires de manière non invasive et peu irradiante. De plus, si la MBO était 
intégrée au logiciel du KneeKG™, il suffirait d’y ajouter les modèles 3D des os issus 
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d’EOS® afin d’obtenir les cartes de distances fémoro-tibiales d’une manière beaucoup plus 
simple que les différentes méthodes proposées dans la littérature. 






8.1 Synthèse des travaux 
L’objectif principal de ce projet de doctorat consistait à développer une méthode de mesure 
de la cinématique 3D du genou qui soit à la fois précise, non invasive, peu irradiante et 
simple d’utilisation. Cet objectif a été défini afin de répondre aux besoins de la communauté 
scientifique au sujet de l’évaluation fonctionnelle du genou. Les méthodes de mesure 
actuelles se prêtent en effet difficilement à une analyse en routine clinique de la cinématique 
3D du genou, puisqu’elles se révèlent soit trop imprécises, soit trop invasives, soit trop 
irradiantes, soit trop complexes pour une telle application. 
 
Afin de répondre à cet objectif, nous avons choisi d’utiliser trois outils qui présentent des 
caractéristiques respectant les contraintes que nous nous étions imposés : 
- Le KneeKG™ : ne nécessite qu’une seule calibration, permet de mesurer de manière non 
invasive et reproductible (0,88<ICC<0,94) la cinématique 3D du genou, est utilisable au 
cours de diverses activités (marche, accroupissement, fente, etc.), est simple d’utilisation 
avec un temps d’installation, d’acquisition et d’analyse des données inférieur à 15 
minutes, mais présente des erreurs de mesure pouvant atteindre 7,7° et 11,9 mm ; 
- La méthode d’optimisation multi-corps (MBO) : ne nécessite qu’une seule calibration, est 
utilisable au cours de diverses activités (marche, accroupissement, fente, etc.), n’ajoute 
quasiment aucun temps d’acquisition ou de traitement des données supplémentaire, mais 
manque de validation et n’avait jamais été combinée au KneeKG™ ; 
- Le système EOS® : permet de reconstruire en moins de 5 minutes les os du genou de 
manière précise (<2 mm) et peu irradiante, permet de mesurer la cinématique 3D du 
genou au cours d’un accroupissement quasi-statique sous charge de manière précise (0,2° 
et 0,7 mm) et reproductible (0,2° et 0,7 mm), permet d’évaluer les mouvements relatifs 
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du KneeKG™ par rapport aux os, mais n’avait jamais été utilisé pour personnaliser les 
modèles de la MBO ni pour évaluer son efficacité à réduire les ATM. 
 
La première étude réalisée au cours de ce projet a consisté à quantifier à l’aide du système 
EOS® les mouvements relatifs du KneeKG™ par rapport aux os du fémur et du tibia, et à 
évaluer l’influence de ces ATM sur les calculs de la cinématique 3D du genou. Ces données 
n’avaient en effet jamais été mesurées sur des sujets sains et OA effectuant un 
accroupissement quasi-statique sous charge. Les résultats de l’étude ont montré que le 
KneeKG™ bouge en moyenne de 3-9° et 12-13 mm par rapport au fémur et de 4-6° et 5-
7 mm par rapport au tibia au cours d’un accroupissement quasi-statique de 2-6° à 62-66° de 
flexion effectué par des sujets sains et OA. Les erreurs moyennes causées par les ATM et la 
calibration du KneeKG™ sur la cinématique 3D du genou sont inférieures à 9-10° et à 7-
10 mm pour les sujets sains et OA. Cette étude a également montré que de grandes erreurs 
cinématiques pouvaient intervenir lorsque le KneeKG™ était mal calibré. Ces erreurs de 
calibration se propageaient au niveau de l’abduction-adduction et de la rotation interne-
externe du genou et pouvaient représenter jusqu’à 30° d’erreurs sur deux sujets. Cette 
première étude concluait donc que les mesures du KneeKG™ pourraient manquer de 
précision, et qu’il serait intéressant d’associer à cet outil une méthode mathématique de 
compensation des ATM telle que la MBO. Cette association pourrait éventuellement nous 
permettre d’atteindre le niveau de précision de 5° et 5 mm (idéalement de 2° et 2 mm) en 
rotations et déplacements du genou que nous nous sommes fixé au chapitre 2.2 page 68. 
 
La seconde étude de ce projet visait pour sa part à comparer la biomécanique globale des 
membres inférieurs de sujets sains et OA au cours d’accroupissements dynamiques et quasi-
statiques. En effet, l’approche que nous avons choisie pour évaluer les performances de la 
MBO à réduire les ATM affectant les mesures du KneeKG™ consistait à comparer la 
cinématique 3D corrigée du KneeKG™ acquise lors d’un accroupissement dynamique, à la 
cinématique 3D de référence du système EOS® acquise lors d’un accroupissement quasi-
statique. Nous souhaitions donc nous assurer à l’aide de cette étude que notre approche de 
validation était cohérente, c’est-à-dire que les deux conditions d’accroupissement étaient bel 
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et bien comparables du point de vue de la cinématique 3D du genou, des forces et des 
moments de réaction au sol, ainsi que de l’activité électromyographique de huit muscles du 
membre inférieur. Les résultats de cette étude ont montré que les différences intervenant 
entre les deux conditions d’accroupissement étaient relativement faibles, et que près de 70% 
des données comparées n’étaient pas statistiquement différentes. Cette seconde étude 
concluait donc que les accroupissements dynamiques et quasi-statiques étaient comparables 
lorsque réalisés dans des conditions similaires. Les conclusions de cette étude, première à 
comparer les deux conditions d’accroupissement de manière aussi poussée, permettent donc 
d’apporter une dimension supplémentaire aux études ayant analysé des accroupissements 
quasi-stiques, telles que notre première étude. En effet, grâce à ces résultats, nous pouvons 
supposer que les ATM du KneeKG™ mesurés au cours de l’accroupissement quasi-statique 
sont comparables à ceux intervenant au cours d’un accroupissement dynamique. 
 
La troisième étude de ce projet a permis de quantifier la cinématique 3D de genoux OA au 
cours d’un accroupissement sous charge, les données cinématiques de ce genre étant 
relativement rares dans la littérature. Cette étude a aussi permis d’évaluer les performances 
de huit combinaisons de modèles articulaires proposées dans la littérature pour réduire 
l’influence des ATM à l’aide la MBO, la majorité de ces combinaisons n’ayant jamais été 
clairement validée, que ce soit sur des sujets sains ou OA. Les résultats de cette étude ont 
montré que les genoux OA présentaient un angle d’adduction plus élevé (7°), une rotation 
tibiale interne plus faible (10°), et un déplacement tibial antérieur plus faible (1.3 mm) que 
ceux reportés dans la littérature sur des sujets sains. Par ailleurs, les résultats de cette 
troisième étude ont montré qu’aucune des huit combinaisons de modèles articulaires utilisées 
lors de la MBO ne permettait de corriger efficacement l’ensemble des degrés de liberté du 
genou. Les erreurs de mesure moyennes obtenues atteignaient jusqu’à 13° et 7 mm selon les 
combinaisons utilisées, ce qui est supérieur aux 5° et 5 mm escomptés. Il est intéressant de 
noter que les erreurs moyennes maximales atteintes après correction de la cinématique du 
KneeKG™ à l’aide de la MBO s’avèrent supérieures aux erreurs de mesure du KneeKG™ 
reportées dans notre première étude (<10° et <10 mm). En effet, certaines des combinaisons 
de modèles articulaires avaient tendance à augmenter les erreurs de mesure, ce qui est 
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contraire à l’effet recherché. Ces résultats ne sont pas surprenants compte tenu du fait que les 
modèles utilisés, en particulier pour l’articulation du genou, étaient des modèles génériques 
ne respectant ni la géométrie ni la physiologie des sujets. Cette troisième étude concluait 
donc qu’il était nécessaire de développer de nouveaux modèles articulaires pour améliorer les 
performances de la MBO, et suggérait une piste d’amélioration, à savoir la personnalisation 
des modèles du genou. 
 
Ainsi, la quatrième étude de ce projet de doctorat faisait directement suite à l’étude 
précédente, puisqu’elle consistait à évaluer les performances de modèles articulaires 
personnalisés utilisés lors de la MBO pour réduire les ATM du KneeKG™. Cette étude a été 
réalisée sur 10 sujets sains et 10 sujets OA et a montré que la personnalisation de la 
calibration du KneeKG™ et des modèles articulaires du genou offrait les meilleurs résultats 
en termes de compensation des ATM. Les erreurs moyennes obtenues oscillaient entre 2-6° 
en rotations et 2-4 mm en déplacements pour les sujets sains et OA, ce qui correspond à la 
précision que nous attendions. Il est intéressant de remarquer que c’est le modèle articulaire 
le plus avancé qui présentait les résultats les plus encourageants, en particulier au niveau de 
l’abduction-adduction, de la rotation interne-externe et du déplacement antéro-postérieur du 
genou. Ce modèle (modèle 7 de la Table 6.1 page 133) était constitué d’un mécanisme 
parallèle – deux contacts sphère sur plan et quatre ligaments déformables – dont les 
paramètres et la géométrie étaient personnalisés à l’aide des modèles 3D des os du genou des 
sujets. Par ailleurs, les résultats montrent que plus les erreurs associées aux ATM sont 
importantes, meilleure est notre méthode de correction. À titre d’exemple, les erreurs en 
abduction-adduction et en rotation interne-externe du sujet OA10 à la position 5 (Table-A 
IV-8 page 188 et Table-A IV-9 page 189) passent de 19,7° et 12,6° sans correction (Modèle 
1), à 4,6° et 2,6° avec correction personnalisée (Modèle 7). À l’inverse, les erreurs en 
position 5 du sujet OA1 passent de 0,7° et 4,0° sans correction (Modèle 1), à 0,6° et 2,0° 
avec correction personnalisée (Modèle 7). Les résultats obtenus sont donc très encourageants. 
Certains sujets demeurent toutefois problématiques. C’est le cas par exemple du sujet OA4 
dont les erreurs en rotation interne-externe passent de 16,2° sans correction (Modèle 1), à 
20,6° avec correction personnalisée (Modèle 7). Finalement, il est important de noter que 
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bien que les capacités du modèle 7 à réduire les ATM soient très intéressantes, elles s’avèrent 
similaires à celles des modèles 4 (données brutes) et 5 (modélisation sphérique) pour lesquels 
la calibration du KneeKG™ a été personnalisée à l’aide d’EOS®. Le modèle 7 reste 
néanmoins le seul à pouvoir s’adapter à la physiologie du genou et à ne bloquer aucun des 
degrés de liberté de l’articulation. Il demeure à ce titre le modèle le plus prometteur et de plus 
amples travaux devraient être réalisés pour tenter de l’améliorer davantage. Cette étude 
concluait donc que notre méthode de correction permettait d’améliorer les performances de la 
MBO en utilisant une calibration avancée du KneeKG™ et des modèles personnalisés du 
genou sans irradiation importante au sujet. 
 
Finalement, nous avons montré à l’aide de la cinquième et dernière étude de ce projet que 
notre méthode offrait des possibilités plus étendues que le seul calcul de la cinématique 3D 
du genou. Nous avons notamment été en mesure de fusionner la géométrie 3D des os à la 
cinématique 3D corrigée du genou, et de définir les cartes de distances articulaires à partir de 
notre méthode. Bien qu’il s’agisse de résultats préliminaires non validés, ces derniers 
demeurent très prometteurs, et nous suggérons vivement de les approfondir. 
 
8.2 Limites et recommandations 
8.2.1 Gabarit de positionnement 
Une des premières limites des études détaillées ci-dessus concerne le gabarit de 
positionnement utilisé pour standardiser les accroupissements dynamiques et quasi-statiques. 
Ce gabarit a été conçu selon les caractéristiques suivantes. Il devait contraindre la position et 
l’orientation des pieds des sujets et leur indiquer lorsque l’angle de flexion du genou désiré 
était atteint : 0°, 30°, 40°, 50° et 60° lors des accroupissements quasi-statiques et 60° lors des 
accroupissements dynamiques. Ces caractéristiques ont été mises en œuvre à l’aide des cales 
pour les pieds et du rappel proprioceptif ajustable en hauteur du gabarit. Par ailleurs, ce 
gabarit devait pouvoir être inséré dans la cabine du système EOS® et permettre de visualiser 
le membre inférieur d’intérêt au complet en le positionnant à 45° par rapport aux sources et 
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récepteurs de rayons-X du système. Bien que la majorité de ces caractéristiques ait été 
vérifiée, certaines présentaient quelques limites. 
 
En effet, il s’est avéré que la définition des angles de flexion du genou des sujets au cours des 
accroupissements quasi-statiques était plus variable que ce que nous avions initialement 
prévu. Suite à un essai pilote réalisé sur trois sujets sains, nous avions obtenu une précision 
moyenne de 5° et une variabilité de 4° pour les cinq positions de flexion du genou, ce qui 
nous satisfaisait amplement. Ces mesures ont été obtenues à l’aide du KneeKG™ en 
supposant que les angles de flexion étaient peu influencés par les ATM. Or, il s’est avéré, 
d’après les données EOS® relevées sur les différents sujets de nos études, que la précision 
moyenne et la variabilité moyenne des cinq positions de flexion étaient plutôt de l’ordre de 
7° et 8°. Les capacités de standardisation de notre gabarit de positionnement étaient donc 
moins élevées que ce que nous espérions. 
 
Ce phénomène peut s’expliquer de plusieurs façons. Tout d’abord, les sujets impliqués lors 
de l’étude préliminaire maîtrisaient les calculs cinématiques du genou et savaient quels 
angles de flexion du genou nous souhaitions obtenir pour chacune des positions. À l’inverse, 
les sujets de nos études savaient qu’ils devaient réaliser cinq positions sans connaître la 
valeur des angles. Cela a ainsi probablement eu pour effet de diminuer la précision des 
positions obtenues au cours de l’étude préliminaire. Par ailleurs, la variabilité plus faible 
obtenue au cours de l’étude préliminaire est en partie dû au fait qu’elle n’a impliquée que 
trois sujets, au lieu de 10 à 20 pour nos études subséquentes. Par ailleurs, le calcul de la 
hauteur du rappel proprioceptif du gabarit de positionnement (équation (4.1) page 96) dépend 
de l’épaisseur de tissus adipeux au niveau des fessiers des sujets. Or, cette épaisseur a été 
considérée comme constante sur tous les sujets de nos études, ce qui ne représente pas la 
réalité. Les sujets OA présentaient un indice de masse corporelle beaucoup plus important 
que celui des sujets sains, et donc une épaisseur de tissus adipeux beaucoup plus élevée, en 
particulier au niveau des fessiers et des cuisses. Les trois sujets de l’étude préliminaire étant 
de jeunes sujets sains possédant un faible indice de masse corporelle, il est normal d’avoir 
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obtenu une précision et une variabilité des positions de flexion plus faibles que celles 
mesurées au cours de nos études. 
Ainsi, dans l’éventualité où de nouvelles études seraient réalisées à l’aide du gabarit de 
positionnement, ou d’un outil similaire, il serait important de prendre en considération les 
recommandations suivantes. Tout d’abord, il serait nécessaire de standardiser davantage la 
première position d’accroupissement (position debout à 0° de flexion). Pour le moment, cette 
dernière est seulement contrôlée par les cales installées au niveau des pieds, et non par le 
rappel proprioceptif, ce qui donne lieu à des différences dans les angles de flexion entre les 
accroupissements statiques et dynamiques à la première position de flexion. Ensuite, il serait 
envisageable de raffiner le calcul de la hauteur de rappel proprioceptif en mesurant 
l’épaisseur de tissus adipeux directement sur les radiographies prises en face/profil sur les 
sujets avant d’enregistrer l’accroupissement quasi-statique. Il suffirait alors d’entrer la 
nouvelle valeur dans le calcul de la hauteur, comme c’est le cas pour d’autres mesures 
effectuées sur les sujets. 
 
8.2.2 Modélisation personnalisée du genou 
Les modèles personnalisés du genou se sont révélés être parmi les plus performants pour 
compenser les erreurs causées par les ATM du KneeKG™. Or, ces derniers ne permettent 
pas de compenser totalement les ATM, notamment au niveau de la RIE des genoux OA. 
Nous pensons que ce phénomène est en partie dû aux limites de la méthode de reconstruction 
des modèles 3D des os à partir des paires de radiographies EOS®. En effet, en reconstruisant 
les os en 3D à partir de deux images 2D seulement, une partie des informations concernant la 
géométrie des os est forcément perdue. De plus, les modèles génériques que l’on déforme 
jusqu’à ce que leurs silhouettes projetées s’ajustent aux contours visibles des os ne 
permettent pas de reproduire avec une assez grande fidélité les surfaces articulaires du genou, 
qui plus est s’il est OA. Les modèles 3D personnalisés utilisés lors de la MBO possédaient 
donc une précision limitée au niveau de ces surfaces articulaires. Il est donc normal 
d’observer des erreurs résiduelles causées par les ATM, en particulier chez les sujets OA. 
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Par ailleurs, la définition des ligaments utilisés par les modèles personnalisés était également 
limitée. En effet, les points d’origine et d’insertion de ces quatre ligaments ne sont pas 
visibles sur les radiographies EOS®. Ces derniers ont donc été estimés à partir de points 
disponibles sur les modèles génériques utilisés lors de la reconstruction 3D des os. Les points 
d’origine et d’insertion des ligaments des modèles personnalisés ne représentent donc qu’une 
estimation de la position réelle des ligaments des sujets sains et OA. Cette estimation a 
certainement un impact sur la qualité des résultats obtenus par la MBO à l’aide de ces 
modèles personnalisés. Nous ne sommes cependant pas en mesure de quantifier cet impact. 
 
Afin de raffiner les modèles personnalisés du genou, et éventuellement améliorer les résultats 
de la MBO, voici quelques recommandations à prendre en considération. Tout d’abord, il est 
nécessaire de faire des progrès en termes de reconstruction 3D des os. Pour ce faire, il serait 
intéressant de reconstruire les os du genou non plus avec une seule paire de radiographies, 
mais avec plusieurs paires, prises à différents degrés d’orientation par rapport aux sources et 
détecteurs de rayons-X. Les acquisitions EOS® étant rapides et très peu irradiantes, nous 
pouvons nous permettre ce genre d’opération sans alourdir le protocole de notre méthode de 
mesure de la cinématique 3D du genou. Les multiples clichés pris dans le cadre de nos études 
afin de valider notre méthode de mesure constituent ainsi une base de données exceptionnelle 
pour développer cette méthode de reconstruction multi-vue. Par ailleurs, il serait intéressant 
de raffiner les mécanismes parallèles proposés dans notre quatrième étude. Les contacts 
sphère sur plan pourraient en effet être remplacés par des contacts ellipse sur ellipse, ou 
encore surface 3D sur surface 3D en paramétrant les surfaces articulaires des modèles 3D des 
os. Finalement, il serait probablement intéressant d’obtenir les modèles 3D des os à l’aide 
d’une autre modalité, comme par exemple l’IRM. Cette dernière permettrait en effet de 
reconstruire les os avec une précision relativement bonne, mais permettrait aussi et surtout de 
modéliser les tissus mous tels que le cartilage recouvrant les surfaces articulaires du genou, 
les ménisques, ou encore les ligaments. Ceci permettrait certainement d’obtenir des modèles 
personnalisés plus proche de l’anatomie et de la physiologie réelle des sujets. Néanmoins, les 
acquisitions par IRM sont relativement longues, et sont réalisées en position allongée. Le 
KneeKG™ ne pourrait donc pas être installé sur les sujets au cours de l’acquisition, ce qui 
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implique que le modèle 7 de notre quatrième étude ne pourrait être construit puisque ce 
dernier nécessite de personnaliser la calibration du KneeKG™. Il serait d’ailleurs intéressant 
d’évaluer les performances d’un modèle pour lequel le mécanisme parallèle serait 
personnalisé, mais pas la calibration du KneeKG™. Ce type de modèle n’a pas été testé dans 
le cadre de nos études. 
 
8.2.3 Méthode de validation 
Une des principales limites de nos études vient du fait que nous avons comparé la 
cinématique 3D du genou enregistrée au cours d’accroupissements dynamiques à l’aide du 
KneeKG™ à celle enregistrée au cours d’accroupissements quasi-statiques à l’aide d’EOS®. 
Ainsi, bien que notre seconde étude ait montré que les deux conditions d’accroupissement 
étaient similaires, il demeure des erreurs moyennes de l’ordre de 2° et 2 mm en rotations et 
déplacements du genou. Nous ne pouvons donc déterminer si les erreurs se rapprochant de 2° 
et 2 mm obtenues lors de notre quatrième étude représentent l’incapacité des modèles 
personnalisés à réduire totalement les ATM, ou représentent simplement les différences 
moyennes entre les deux conditions d’accroupissement. 
 
Par ailleurs, les deux conditions d’accroupissement n’ont pas pu être enregistrées 
simultanément. Les dimensions de la cabine EOS® et la configuration de notre gabarit de 
positionnement nécessitaient en effet d’orienter les sujets face à l’intérieur de la cabine. 
Aucune caméra ne pouvant entrer à l’intérieur de cette cabine, nous avons enregistré les 
accroupissements dynamiques à l’extérieur de la cabine et les accroupissements quasi-
statiques à l’intérieur. Ces deux conditions d’accroupissement étaient néanmoins 
standardisées à l’aide du même gabarit de positionnement. Nous ne pouvons donc pas dire à 
l’heure actuelle si les erreurs de 2-6° en rotations et 2-4 mm en déplacements trouvées lors de 
notre quatrième étude sont dues aux ATM non compensés par les modèles personnalisés, ou 
simplement aux erreurs induites par notre méthode de validation. 
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Afin d’évaluer les performances de notre méthode de mesure au cours d’un accroupissement 
dynamique sous charge, l’idéal aurait été de disposer d’un fluoroscope biplan. Ce dernier 
nous aurait permis d’enregistrer les mouvements des os du genou tout en laissant assez de 
place aux caméras pour enregistrer les mouvements des marqueurs du KneeKG™. 
Cependant, nous ne disposions pas d’une telle technologie, et la fluoroscopie biplan présente 
tout de même certains inconvénients largement abordés dans le présent document. 
 
8.2.4 Mouvement étudié 
Finalement, la dernière limite de nos études vient du fait que nous n’avons validé notre 
méthode de mesure qu’au cours d’un mouvement d’accroupissement. Nous ne pouvons donc 
donner de conclusion quant à la capacité des modèles personnalisés à compenser les ATM du 
KneeKG™ intervenant au cours d’un mouvement tel que la marche par exemple. Or, nous 
avons enregistré d’autres types d’activités (marche, fente et équilibre sur un pied) sur les 
sujets ayant participé à nos études. Des travaux visant à utiliser les modèles personnalisés 
définis dans le cadre de nos études afin de raffiner les calculs cinématiques du genou à la 




 CONCLUSION GÉNÉRALE 
 
Il n’existe aujourd’hui aucune définition claire et précise des mouvements de l’articulation 
fémoro-tibiale, en particulier lorsqu’il s’agit d’une articulation OA et d’un mouvement 
d’accroupissement dynamique. Cette controverse s’explique en grande partie par l’absence 
de consensus au sujet des méthodes de mesure de la cinématique 3D du genou. Aucune de 
ces méthodes n’est acceptée de façon unanime par la communauté scientifique 
puisqu’aucune d’entre elles ne semble idéale du point de vue de son applicabilité en routine 
clinique, ou du point de vue de son efficacité à réduire l’influence des ATM. 
 
La première contribution de ce projet de doctorat a été de quantifier les mouvements du 
KneeKG™ par rapport aux os et d’estimer l’influence de ces mouvements sur la cinématique 
3D du genou au cours d’un accroupissement sous charge effectué par des sujets sains et OA. 
Cette étude a montré que les mouvements du KneeKG™ par rapport aux os oscillaient entre 
3-9° et 5-13 mm, et qu’ils généraient des erreurs de l’ordre de 9-10° et 7-10 mm au niveau de 
la cinématique 3D du genou. Les données du KneeKG™ doivent donc être corrigées si l’on 
souhaite transférer cet outil à une activité clinique de routine. 
 
La deuxième contribution a été de comparer des accroupissements dynamiques et quasi-
statiques en termes de cinématique, de cinétique et d’EMG des membres inférieurs. Cette 
étude a montré que les deux conditions d’accroupissement étaient similaires. En effet, les 
différences moyennes trouvées étaient de 1,5° et 1,9 mm pour les rotations et déplacements 
du genou, de 2,1% du poids des sujets pour les forces de réaction au sol, de 6,6 Nm pour les 
moments au sol, de 11,2 mm pour la position du centre de pression au sol, et de 6,3% de 
l’activité musculaire maximale pour l’EMG. De plus, près de 70% des données étaient 
équivalentes. 
 
La troisième contribution a été de valider l’ensemble des combinaisons de modèles 
articulaires utilisées lors de la MBO pour compenser l’influence des ATM sur les calculs 
cinématiques du genou. Cette étude a associé pour la première fois une méthode 
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mathématique, à savoir la MBO, à l’outil de captation du mouvement qu’est le KneeKG™. 
Cette étude a également apporté des informations au sujet de la cinématique 3D de genoux 
OA en accroupissement. Cette étude a montré qu’aucune des combinaisons de modèles 
articulaires actuelles ne permettaient de compenser efficacement les ATM du KneeKG™, les 
erreurs de mesures atteignant 13° et 7 mm. Les modèles articulaires ont donc besoin d’être 
raffinés pour espérer améliorer les résultats de la MBO. En outre, cette étude confirme que la 
cinématique 3D des genoux OA est différente de celles des sujets sains : l’angle d’adduction 
est plus élevé, alors que la rotation interne et le déplacement antérieur du tibia sont plus 
faibles que ceux observés chez des sujets sains. 
 
La quatrième contribution a été d’améliorer les résultats de la MBO en proposant des 
modèles personnalisés du genou développés à partir des reconstructions des os issues du 
système EOS®. Cette étude montre qu’une calibration KneeKG™ et une modélisation du 
genou personnalisées permettent d’obtenir les meilleurs résultats cinématiques, avec des 
erreurs moyennes entre 2-6° et 2-4 mm pour les rotations et déplacements des genoux sains 
et OA. Néanmoins, il est impossible à l’heure actuelle de départager les capacités de 
compensation des ATM des modèles 4 et 5, pour lesquels la calibration du KneeKG™ a été 
personnalisée à l’aide du système EOS®, de celles du modèle 7 modélisant le genou à l’aide 
d’un mécanisme parallèle personnalisé. Une étude statistique portant sur un plus grand 
nombre de sujets devrait être réalisée afin de départager ces modèles. 
 
La cinquième et dernière contribution a été de mettre à profit les modèles personnalisés pour 
proposer une méthode de fusion de la géométrie 3D et de la cinématique 3D du genou. Cette 
application a été par la suite employée afin d’établir les cartes de distances séparant les 
surfaces articulaires du genou. Les résultats obtenus par cette étude sont prometteurs. 
 
Finalement, la combinaison du KneeKG™, de la MBO, et du système EOS® nous a permis 
d’obtenir une méthode quantifiant de manière relativement précise, non invasive et peu 
irradiante la cinématique 3D de genoux sains et OA au cours d’accroupissements 
dynamiques. Bien qu’elle nécessite l’obtention d’un modèle 3D des os du genou, cette 
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méthode demeure de plus relativement simple. En effet, en cumulant les temps d’installation 
et de calibration du KneeKG™, d’acquisition de l’accroupissement dynamique, d’acquisition 
des radiographies biplan en position debout, de reconstruction des modèles 3D des os, de 
l’extraction des données géométriques et de la correction des données cinématiques, nous ne 
devrions pas dépasser les 20/30 minutes. Ce temps pourrait être largement réduit en intégrant 
la méthode développée au logiciel du KneeKG™ ainsi qu’au logiciel exploitant les images 
du système EOS® afin de rendre les procédures plus automatiques et intuitives. 
 
En conclusion, les principales recommandations issues de ces travaux sont liées au 
raffinement des modèles personnalisés et à la méthode de validation. Tout d’abord, il serait 
nécessaire d’améliorer la méthode de reconstruction des os sous EOS® afin d’obtenir des 
surfaces articulaires plus proches de la réalité, et ainsi améliorer la personnalisation des 
modèles articulaires. Ces derniers pourraient par la suite être perfectionnés en remplaçant les 
sphères et les plans par des surfaces paramétriques dérivant des nouveau modèles 3D des os. 
Les capacités de la MBO à compenser les ATM du KneeKG™ à l’aide de ces nouveaux 
modèles personnalisés paramétriques pourraient finalement être évaluées à l’aide d’une 
version améliorée du gabarit de positionnement, ou bien à l’aide d’une toute nouvelle 








 ANNEXE I 
 
 
LES MUSCLES DU GENOU 
Les Figure-A I-1, Figure-A I-2, et Figure-A I-3 suivantes offrent des vues anatomiques 
détaillées de l’ensemble des muscles profonds, intermédiaires et superficiels jouant un rôle 
moteur et stabilisateur au niveau de l’articulation du genou. 
 
Le Tableau-A I-1 page 171 synthétise quant à lui l’ensemble des informations relatives aux 
muscles du genou, à savoir leur origine et insertion, leur caractéristique mono- ou bi-
articulaire, ainsi que leur fonction primaire (agoniste) ou secondaire dans le contrôle des 
mouvements de flexion-extension et de rotation interne-externe du genou. 
 
 
Figure-A I-1 Vues antérieures des muscles contrôlant l’articulation du genou 















Figure-A I-2 Vues postérieures des muscles contrôlant l’articulation du genou 
Adaptée de Hillman (2003) 
 
 
Figure-A I-3 Vues latérales des muscles contrôlant l’articulation du genou 













































Tableau-A I-1 Synthèse des caractéristiques principales des muscles du genou 
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 ANNEXE II 
 
 
APERÇU DES FILTRES DE KALMAN 
Le filtre de Kalman (FK) est aujourd’hui un des outils d’estimation les plus populaires et les 
plus utilisés (Choset et al., 2005; Welch et Bishop, 2001). Sa grande popularité vient 
principalement de son efficacité et de sa robustesse, mais également de sa prise en main 
relativement simple. Le FK est en fait une méthode mathématique permettant d’estimer de 
manière récursive l’état ݔ௞ d’un système dynamique en présence de mesures bruitées. Il se 
compose essentiellement d’équations mathématiques construites dans le but de minimiser à 
chaque instant k la covariance d’erreur ௞ܲ existant entre l’estimation de l’état du système ݔො௞ 
et sa vraie valeur ݔ௞ (Choset et al., 2005; Welch et Bishop, 2001). L’estimation fournie par le 
FK est pour cette raison considérée comme optimale ; Choset (2005, p. 285) allant jusqu’à 
dire que « les estimations de l’état et de la covariance ݔො௞ et ௞ܲ résultant de l’utilisation des 
équation [du FK] sont non seulement les meilleures estimations possibles, mais également les 
estimations exactes ». 
 
Une des étapes indispensables avant de pouvoir utiliser un FK consiste à modéliser le 
problème en définissant les équations qui permettront de décrire la dynamique et les mesures 
du système en question. Ces équations, communément appelées « modèle état-espace », sont 
les suivantes : 
 
 ݔሶ(ݐ) = ܣ(ݐ)ݔ(ݐ) + ܤ(ݐ)ݑ(ݐ) (A.8.1)
 ݕ(ݐ) = ܪ(ݐ)ݔ(ݐ) (A.8.2)
 
ݔ(ݐ), ݑ(ݐ), ݕ(ݐ), ܣ(ݐ), ܤ(ݐ)	݁ݐ	ܪ(ݐ) correspondent respectivement à l’état du système, aux 
commandes d’entrée du système, aux mesures de sortie du système, à la matrice reliant l’état 
du système à sa dérivée temporelle, à la matrice reliant les commandes d’entrée à la dérivée 
temporelle de l’état du système, et à la matrice reliant l’état du système aux mesures de 
sortie. Les équations (A.8.1) et (A.8.2) représentent ainsi l’« équation d’état » et 
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l’« équation de mesure » du système dynamique. Il est important de noter que ces équations 
sont des équations linéaires et continues. Or, le FK est une méthode estimant l’état d’un 
système à l’aide d’une procédure discrète gouvernée par des équations linéaires. Il est donc 
nécessaire de discrétiser les équations précédentes avant de pouvoir les intégrer dans une 
procédure de FK. Par ailleurs, si d’aventure l’équation d’état et/ou l’équation de mesure 
s’avéraient non linéaires, il serait indispensable de les linéariser avant de les intégrer dans 
une procédure de filtre de Kalman étendu (FKE) (Choset et al., 2005; Welch et Bishop, 
2001). Toutefois, par soucis de simplicité, la linéarisation des équations et le FKE ne sont pas 
abordés dans la présente annexe. 
 
Une fois l’équation d’état et l’équation de mesure discrétisées, nous obtenons les deux 
équations suivantes : 
 
 ݔ௞ = ߔ௞ݔ௞ିଵ + ߗ௞ݑ௞ + ݒ௞ (A.8.3)
 ݕ௞ = ܪ௞ݔ௞ + ݓ௞ (A.8.4)
 
ߔ௞, ߗ௞, ݒ௞	et	ݓ௞ représentent respectivement la matrice reliant l’état du système à l’instant 
k - 1 à l’état du système à l’instant k, la matrice reliant les commandes d’entrées à l’état du 
système à l’instant k, l’erreur induite par le bruit de modélisation du comportement 
dynamique du système, et l’erreur induite par le bruit de mesure. Les erreurs aléatoires 
ݒ௞	et	ݓ௞ sont modélisées – selon les hypothèses du FK – par un bruit blanc gaussien de 
moyenne nulle et de covariance ܳ௞	et	ܴ௞ : ݒ௞ = ܰ(0, ܳ௞)	et	ݓ௞ = ܰ(0, ܴ௞). 
 
Finalement, dès lors que les équations (A.8.3) et (A.8.4) ont été définies, il est possible 
d’écrire les différentes équations intervenant dans la procédure du FK, et ainsi d’estimer de 
manière récursive l’état ݔො௞ du système de même que la covariance d’erreur ௞ܲ associée à 







Les exposants « - » présents sur la Figure-A II-1 signifient « a priori ». Le FK permet donc 
de réajuster à l’aide des « équations de correction » les valeurs a priori estimées à partir des 
« équations de prédiction », et ce grâce aux mesures ݕ௞ et au gain ܭ௞. Il est important de 
noter que c’est ce gain ܭ௞ qui différencie le FK des autres méthodes d’estimation. Ce dernier 
a en effet été conçu de sorte à minimiser à chaque instant k la covariance d’erreur ௞ܲ entre ݔො௞ 
et ݔ௞. En outre, ܭ௞ peut être vu comme un facteur de pondération reflétant la fiabilité des 
mesures ݕ௞. Plus la covariance ܴ௞ du bruit de mesure est faible, plus les mesures ݕ௞ sont 
fiables et plus ܭ௞ est grand ; il tend alors vers ܪ௞ିଵ. Inversement, plus ܴ௞ est grand, moins 
les mesures ݕ௞ sont fiables et plus ܭ௞ est faible ; il tend alors vers 0 (Choset et al., 2005; 
Welch et Bishop, 2001). 
 
En résumé, le FK propage ݔො௞ିଵ et ௞ܲିଵ dans le temps afin d’obtenir les estimations a priori 
ݔො௞ି et ௞ܲି. Il incorpore par la suite une nouvelle mesure ݕ௞ pour corriger ces estimations a 
priori et finalement obtenir les estimations « a posteriori » ݔො௞ et ௞ܲ. La boucle est alors 
répétée pour le temps k+1 et ainsi de suite. La procédure récursive du FK nécessite donc que 
les valeurs initiales ݔො଴	et	 ଴ܲ lui soient spécifiées. De même, il est indispensable de définir les 
covariances ܳ௞	et	ܴ௞ pour que le FK fonctionne. Ces dernières n’ont cependant pas besoin 
d’être extrêmement précises. En effet, une fois le FK terminé, les valeurs de ܳ௞	et	ܴ௞ sont 
généralement ajustées à la main dans le but d’optimiser les performances du FK (Cerveri, 
Pedotti et Ferrigno, 2005; De Groote et al., 2008; Welch et Bishop, 2001).19 
                                                 
 
19 Si vous vous êtes rendu jusqu’ici, je vous félicite et promets de vous inviter à boire une bonne bière (offre 
non cumulable et valable pendant un dix à partir de la date de soumission de la thèse uniquement). 
ݔො௞ି = ߔ௞ݔො௞ିଵ + ߗ௞ݑ௞ 
௞ܲି = ߔ௞ ௞ܲିଵߔ௞௧ + ܳ௞ 
Équations de prédiction : 
ܭ௞ = ௞ܲିܪ௞௧൫ܪ௞ ௞ܲିܪ௞௧ + ܴ௞൯ିଵ 
ݔො௞ = ݔො௞ି + ܭ௞(ݕ௞ − ܪ௞ݔො௞ି) 
௞ܲ = (ܫ − ܭ௞ܪ௞) ௞ܲି 
Équations de correction : 
Valeurs initiales : ݔො଴	et ଴ܲ
Figure-A II-1 Diagramme résumant la procédure récursive du FK 
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Pour finir, afin de clore cette section et illustrer nos propos, nous présentons un exemple 
d’utilisation courante du FK, à savoir le suivi de robots mobiles. Considérons un robot 
mobile contraint à bouger le long d’une ligne droite. L’état du robot est défini comme étant 
sa position et sa vitesse : ݔ(ݐ) = [ݔ௥(ݐ)	; 	ݒ௥(ݐ)]௧. La commande d’entrée du robot consiste 
en une force qui lui est appliquée : ݑ(ݐ) = ݉ ௗ௩ೝ(௧)ௗ௧ . De plus, le robot est sensé disposer d’un 
capteur de vitesse : ݕ(ݐ) = ݒ௥(ݐ). Ainsi, en considérant T comme la période d’acquisition des 
mesures et en réécrivant la commande d’entrée sous la forme discrète ݑ௞ = ݉ ௩ೝೖି௩ೝೖషభ் , il est 
possible d’obtenir directement les équations discrètes suivantes : 
 




൩ݑ௞ + ݒ௞ = ߔ௞ݔ௞ିଵ + ߗ௞ݑ௞ + ݒ௞ (A.8.5)
 ݕ௞ = 	 [0 1]ݔ௞ + ݓ௞ = ܪ௞ݔ௞ + ݓ௞ (A.8.6)
 
Les équations (A.8.5) et (A.8.6) étant linéaires, il ne reste alors plus qu’à définir les valeurs 
initiales ݔො଴	et	 ଴ܲ et à spécifier les covariances ܳ௞	et	ܴ௞ pour être en mesure d’utiliser la 
procédure du FK, et ainsi estimer la position et la vitesse du robot au cours du temps (Figure-
A II-1). Tel que nous le montre cet exemple, les matrices ߔ௞, ߗ௞	et	ܪ௞ définissant les 
équations discrètes utilisées par le FK dépendent entièrement du système que l’on étudie, des 
mesures dont nous disposons et des données que l’on souhaite estimer. Ces dernières varient 
donc d’une étude à l’autre et doivent être définies avec précision sous peine de voir le FK 
diverger (Choset et al., 2005). 
 




Table-A III-1 Complete statistical analysis of kinematic differences 































3 0.8 (4.8) -0.3 (4.7) 1.7 (1.4) 4.0 0.1 -0.4 ; 2.7 0.193 
37 1.1 (4.4) 1.0 (3.9) 0.8 (0.6) 2.0 0.1 -0.7 ;  0.9 0.846 
47 1.4 (4.3) 1.3 (4.1) 0.8 (0.5) 1.8 0.1 -0.7 ; 0.8 1.000 
55 1.6 (4.5) 1.9 (4.1) 0.8 (0.5) 2.1 0.3 -0.9 ; 0.5 0.375 
72 2.2 (4.3) 2.8 (4.5) 1.2 (0.8) 2.6 0.4 -1.6 ; 0.4 0.193 
RIE (°) 
3 0.9 (2.3) 0.9 (2.1) 2.3 (2.0) 6.3 0.3 -1.8 ; 2.4 0.846 
37 2.0 (4.6) 0.3 (4.6) 2.0 (1.4) 3.6 0.5 -3.3 ; -0.1 0.049 
47 1.8 (5.1) 0.8 (4.5) 1.9 (1.4) 5.3 0.5 -2.4 ; 0.7 0.232 
55 1.0 (5.0) 1.3 (4.4) 1.7 (1.2) 3.4 0.3 -1.2 ; 1.9 0.625 
72 2.2 (4.9) 2.7 (5.3) 1.9 (1.2) 4.0 0.3 -1.1 ; 2.2 0.492 
TML (mm) 
3 0.3 (2.3) -1.0 (3.6) 2.9 (2.5) 7.9 0.2 -1.4 ; 4.1 0.557 
37 -0.7 (2.9) 0.2 (3.0) 1.5 (1.5) 5.0 0.2 -2.2 ; 0.5 0.275 
47 -0.3 (4.0) -0.5 (3.4) 1.0 (1.0) 3.3 0.1 -0.7 ; 1.2 0.695 
55 -0.1 (3.4) -0.2 (3.7) 1.4 (1.4) 4.0 0.0 -1.2 ; 1.6 1.000 
72 0.3 (3.1) 0.1 (3.4) 0.9 (0.6) 2.0 0.2 -0.6 ; 0.9 0.322 
TAP (mm) 
3 1.2 (3.8) 3.8 (5.9) 3.7 (2.1) 6.9 1.2 -4.9 ; -0.7 0.049 
37 6.7 (6.1) 7.5 (5.2) 1.5 (2.1) 7.0 0.1 -2.9 ; 0.5 0.232 
47 7.4 (5.6) 7.8 (4.8) 1.3 (1.3) 4.8 0.5 '-1.9 ; 0.8 0.770 
55 8.6 (5.2) 8.6 (4.4) 1.5 (1.0) 3.7 0.1 -1.3 ; 1.5 0.846 
72 8.9 (5.0) 8.9 (4.8) 0.8 (0.5) 1.5 0.1 -0.7 ; 0.7 1.000 
TPD (mm) 
3 0.3 (2.1) 1.1 (5.6) 3.9 (4.0) 10.2 0.3 -5.0 ; 3.8 0.492 
37 4.0 (3.6) 6.0 (6.0) 2.3 (3.0) 7.9 0.2 -4.2 ; -0.2 0.037 
47 4.8 (4.4) 6.5 (5.4) 2.0 (2.0) 6.4 0.1 -3.5 ; -0.1 0.049 
55 5.9 (4.9) 7.6 (5.2) 2.0 (1.6) 5.7 0.1 -2.7 ; -0.2 0.037 




Table-A III-2 Complete statistical analysis of kinetic differences 






























3 -1,0 (4,7) -2,0 (3,7) 1,5 (1,8) 6,0% 0,1% -0,4 ; 2,7  0,193 
37 -1,5 (2,3) -1,4 (3,5) 1,0 (1,1) 3,8% 0,2% -0,9 ; 1,3 0,375 
47 -2,0 (3,6) -1,2 (3,4) 1,1 (1,4) 4,8% 0,0% -2,1 ; 0,1 0,160 
55 -1,8 (3,8) -1,2 (3,3) 0,8 (0,6) 1,9% 0,1% -1,1 ; 0,2 0,106 
72 -2,2 (4,1) -1,3 (3,3) 1,1 (1,1) 3,0% 0,0% -1,8 ; 0,0 0,064 
Fy (%) 
3 0,5 (0,3) 0,3 (0,5) 0,5 (0,3) 1,0% 0,1% -0,2 ; 0,6 0,232 
37 0,6 (0,2) 0,3 (0,4) 0,3 (0,3) 0,9% 0,0% -0,0 ; 0,5 0,131 
47 0,6 (0,3) 0,4 (0,4) 0,3 (0,3) 0,9% 0,0% -0,0 ; 0,4 0,106 
55 0,4 (0,3) 0,4 (0,4) 0,3 (0,3) 0,8% 0,0% -0,3 ; 0,3 1,000 
72 0,4 (0,3) 0,6 (0,4) 0,4 (0,2) 0,7% 0,1%  '-0,5 ; 0,2 0,275 
Fz (%) 
3 101,1 (3,0) 103,7 (3,1) 2,9 (3,2) 8,6% 0,0% -5,7 ; 0,3 0,160 
37 100,1 (3,6) 102,3 (7,3) 5,0 (3,2) 10,5% 1,1% -6,5 ; 1,8 0,193 
47 99,7 (3,9) 101,4 (8,0) 5,9 (3,5) 11,8% 1,8% -6,6 ; 3,3 0,375 
55 99,7 (3,5) 102,8 (6,1) 4,5 (2,4) 8,2% 1,3% -6,0 ; 0,1 0,064 
72 99,9 (3,4) 105,2 (4,0) 5,3 (3,0) 10,8% 1,8% -7,5 ; -3,1 0,002 
Mx (Nm) 
3 10,6 (13,5) 17,2 (12,5) 12,6 (12,9) 43,9 0,4 -19,2 ; 5,4 0,375 
37 10,5 (10,8) 17,5 (9,6) 8,1 (6,5) 20,2 2,5 -12,5 ; -0,9 0,020 
47 12,1 (8,9) 17,5 (9,7) 7,3 (7,7) 26,0 0,1 -12,9 ; 0,7 0,131 
55 12,4 (11,0) 17,8 (9,6) 6,2 (3,9) 11,4 1,0 -9,3 ; -2,0 0,020 
72 11,0 (11,0) 17,8 (9,8) 6,9 (6,2) 18,3 0,8 -11,7 ; -1,9 0,006 
My (Nm) 
3 -76,0 (25,3) -77,0 (19,1) 15,9 (15,3) 39,1 0,4 -16,0 ; 18,1 0,695 
37 -84,5 (18,7) -79,1 (21,3) 10,9 (10,3) 35,7 0,6 -15,5 ; 4,8 0,275 
47 -82,1 (13,5) -78,5 (21,6) 10,9 (12,9) 42,5 0,2 -16,5 ; 6,5 0,557 
55 -83,0 (20,9) -80,5 (19,1) 7,4 (6,9) 23,8 1,4 -10,9 ; 4,5 0,695 
72 -82,4 (25,9) -81,3 (20,2) 9,7 (6,0) 19,5 2,9 -7,7 ; 7,0 1,000 
Mz (Nm) 
3 -0,5 (0,3) -0,3 (0,8) 0,6 (0,7 2,0 0,0 -0,9 ; 0,4 0,922 
37 -0,7 (0,3) -0,5 (0,6) 0,4 (0,5) 1,8 0,0 -0,7 ; 0,1 0,275 
47 -0,7 (0,5) -0,4 (0,5) 0,6 (0,6) 2,0 0,1 -0,9 ; 0,2 0,322 
55 -0,4 (0,5) -0,4 (0,5) 0,6 (0,5) 1,6 0,1 -0,5 ; 0,5 0,922 
72 -0,4 (0,5) -0,4 (0,5) 0,5 (0,5) 1,4 0,1 -0,3 ; 0,6 0,557 
COPx (mm) 
3 0,0 (0,0) 3,6 (24,1) 17,6 (15,9) 38,8 0,4 -19,6 ; 15,5 0,846 
37 -6,0 (28,1) -3,3 (30,0) 12,4 (9,4) 30,8 1,7 -14,0 ; 8,8 0,432 
47 -3,3 (27,9) -2,5 (30,9) 13,0 (11,2) 37,3 1,6 -12,4 ; 12,1 0,625 
55 -4,6 (27,5) -1,0 (29,1) 9,0 (8,9) 23,2 0,7 -12,0 ; 3,9 0,432 
72 -8,6 (37,5) -2,0 (28,3) 10,6 (12,3) 33,0 1,0  '-15,9 ; 3,4 0,695 
COPy (mm) 
3 0,0 (0,0) -0,3 (19,6) 14,3 (12,6) 43,7 0,8 -16,6 ; 12,7 0,770 
37 7,1 (11,0) 1,7 (13,2) 9,7 (8,8) 29,5 1,4 -3,1 ; 15,4 0,275 
47 5,9 (11,4) 2,0 (13,6) 8,2 (7,3) 23,5 0,3 -4,3 ; 11,6 0,432 
55 2,4 (11,2) 1,8 (13,6) 8,9 (8,5) 30,6 0,8 -10,9 ; 8,4 0,322 




Table-A III-3 Complete statistical analysis of electromyographic 






























3 60,6 (13,3) 60,1 (14,6) 2,5 (3,3) 11,3% 0,1% -1,6 ; 4,1 0,922 
37 61,1 (13,7) 66,0 (7,9) 5,0 (8,2) 27,7% 0,2% -14,1 ; -1,1 0,004 
47 62,1 (13,7) 66,6 (8,6) 5,1 (7,8) 26,9% 0,5% -13,2 ; -0,6 0,027 
55 63,6 (11,9) 68,1 (7,7) 4,9 (7,5) 25,9% 0,3% -12,8 ; -0,7 0,010 
72 67,0 (12,9) 70,1 (7,1) 5,0 (8,2) 27,7% 0,1% -12,1 ; 1,6 0,432 
VL (%) 
3 31,8 (24,8) 45,0 (28,8) 13,2 (28,2) 92,8% 0,1% -46,4 ; -2,0 0,006 
37 36,2 (23,2) 44,8 (20,2) 8,9 (5,7) 18,5% 0,1% -13,2 ; -3,6 0,006 
47 38,8 (23,4) 43,8 (20,2) 8,3 (5,1) 16,2% 0,3% -11,1 ; 2,0 0,106 
55 41,1 (22,3) 47,1 (18,7) 8,4 (5,4) 16,7% 1,1% -12,7 ; 2,1 0,084 
72 48,2 (21,5) 52,2 (17,0) 6,2 (4,4) 13,2% 0,6% -9,9 ; 1,7 0,131 
VM (%) 
3 39,4 (23,7) 44,7 (26,3) 5,5 (10,6) 34,5% 0,1% -17,1 ; 0,1 0,084 
37 42,9 (21,7) 50,4 (19,7) 7,7 (8,0) 26,1% 0,5% -13,5 ; -2,3 0,006 
47 44,9 (21,8) 50,7 (19,2) 7,6 (5,1) 16,0% 0,3% -11,2 ; 0,2 0,064 
55 46,8 (21,5) 52,8 (17,6) 6,6 (5,3) 12,9% 0,1% -11,7 ; -0,5 0,020 
72 53,0 (21,6) 57,5 (16,9) 7,3 (4,8) 17,4% 2,7% -9,9 ; 2,7 0,084 
TA (%) 
3 12,1 (6,3) 12,4 (6,5) 2,3 (3,3) 9,8% 0,0% -2,9 ; 2,9 0,193 
37 17,0 (6,6) 24,7 (12,1) 7,7 (7,6) 22,0% 0,1% -13,4 ; -9,0 0,004 
47 21,2 (9,7) 26,4 (12,8) 11,8 (9,1) 29,2% 2,0% -14,3 ; 4,8 0,160 
55 22,1 (11,0) 27,8 (13,5) 10,7 (7,9) 27,7% 2,3% -13,3 ; 4,7 0,131 
72 29,0 (13,7) 37,5 (12,0) 11,2 (10,9) 32,6% 1,3%  '-18,3 ; 0,8 0,106 
GM (%) 
3 47,4 (32,1) 47,2 (29,9) 6,6 (6,5) 22,4% 0,4% -6,8 ; 7,6 0,846 
37 44,8 (31,7) 51,8 (26,0) 7,4 (9,0) 23,3% 0,0% -13,4 ; -0,0 0,037 
47 46,7 (29,9) 51,8 (26,1) 6,2 (6,3) 16,6% 0,1% -10,4 ; 0,1 0,084 
55 45,7 (30,7) 52,2 (25,4) 6,4 (7,4) 19,2% 0,0% -12,3 ; -0,5 0,002 
72 47,6 (30,0) 53,5 (27,1) 6,1 (7,8) 22,2% 0,1%  '-11,4 ; 0,1 0,084 
GL (%) 
3 44,1 (16,9) 47,6 (24,1) 11,8 (10,1) 34,2% 0,1% -15,7 ; 7,5 0,557 
37 39,0 (21,3) 47,9 (19,1) 9,7 (4,3) 17,6% 3,9% -12,9 ; -4,0 0,006 
47 39,8 (21,8) 46,4 (19,7) 6,6 (3,8) 14,0% 1,8% -9,4 ; -3,3 0,002 
55 38,7 (21,3) 47,6 (19,2) 8,9 (3,9) 16,8% 3,7% -11,4 ; -6,2 0,002 
72 40,8 (19,9) 48,0 (21,9) 8,1 (7,2) 22,6% 0,2% -12,4 ; -0,9 0,027 
ST (%) 
3 73,3 (19,5) 76,8 (18,5) 3,6 (4,0) 12,3% 0,1% -6,6 ; -0,2 0,014 
37 73,6 (19,5) 79,8 (11,9) 6,2 (8,0) 21,7% 0,2% -12,1 ; -1,3 0,002 
47 73,6 (19,6) 79,5 (12,1) 5,9 (8,1) 21,5% 0,1% -11,8 ; -1,1 0,004 
55 73,9 (19,6) 78,8 (13,2) 5,0 (7,0) 21,1% 0,3% -11,0 ; -0,9 0,002 
72 74,8 (19,5) 77,0 (16,5) 2,5 (3,1) 8,1% 0,1% -4,4 ; -0,1 0,037 
BF (%) 
3 84,0 (6,2) 84,7 (5,5) 1,1 (1,3) 4,5% 0,0% -2,1 ; 0,3 0,193 
37 84,3 (6,4) 85,7 (5,6) 1,4 (1,1) 3,1% 0,1% -2,3 ; -0,3 0,020 
47 84,4 (6,3) 85,7 (5,9) 1,4 (0,7) 2,5% 0,5% -2,0 ; -0,6 0,006 
55 84,7 (6,0) 86,0 (5,5) 2,0 (1,3) 3,9% 0,3% -2,8 ; 0,2 0,084 





 ANNEXE IV 
ADDITIONAL TABLES 
Table-A IV-1 Absolute differences between dynamic and quasi-static knee 
flexion-extension (FE) in 10 healthy subjects for 5 positions of comparison 
 Subjects Model 1 Model 2 Model 3 Model 4 Model 5 Model 6 Model 7 
1st position of 
comparison: 
1.8±5.1° 
S1 0,5 0,4 0,4 0,5 0,3 0,5 0,5 
S2 0,1 0,1 0,0 0,1 0,1 0,2 0,3 
S3 0,2 0,3 0,2 0,2 0,3 0,2 0,4 
S4 0,0 0,2 0,0 0,0 0,0 0,0 0,3 
S5 0,2 0,2 0,3 0,1 0,2 0,3 0,0 
S6 0,0 0,1 0,2 0,0 0,1 0,1 0,4 
S7 0,0 0,2 0,0 0,1 0,2 0,1 0,2 
S8 0,1 0,1 0,1 0,3 0,1 0,3 0,0 
S9 0,0 0,2 0,1 0,3 0,2 0,0 0,1 
S10 0,2 0,2 0,0 0,0 0,2 0,1 0,1 
2nd position of 
comparison 
29.4±6.3° 
S1 0,6 0,8 0,5 0,1 0,2 0,8 0,4 
S2 0,6 0,4 0,3 0,9 1,2 0,4 1,1 
S3 0,6 0,5 0,3 0,4 0,6 0,1 0,2 
S4 0,2 0,3 0,6 0,3 0,0 0,1 0,2 
S5 0,5 0,4 0,1 0,3 0,3 0,6 0,1 
S6 0,5 0,1 0,5 0,0 0,6 0,4 0,4 
S7 0,3 0,2 0,5 0,3 0,4 0,5 0,1 
S8 0,0 0,4 0,5 0,3 0,4 0,4 0,4 
S9 0,4 0,1 0,1 0,4 0,6 0,1 0,2 
S10 0,4 0,9 0,5 0,3 0,2 0,2 0,1 
3rd position of 
comparison 
39.6±9.3° 
S1 0,3 0,5 0,1 0,1 0,1 0,8 0,5 
S2 0,1 0,9 0,2 0,0 1,0 0,0 1,0 
S3 0,2 0,3 0,5 0,5 0,2 0,5 0,5 
S4 0,0 0,5 0,4 0,4 0,2 0,2 0,4 
S5 0,3 0,1 0,5 0,4 0,4 0,2 0,5 
S6 0,1 0,2 0,2 0,3 0,2 0,2 0,3 
S7 0,1 0,1 0,6 0,6 0,7 0,6 0,2 
S8 0,3 0,2 0,3 0,3 0,2 0,2 0,0 
S9 0,1 0,3 0,2 0,0 0,7 0,5 0,1 
S10 0,7 0,2 0,1 0,6 0,5 0,3 0,2 
4th position of 
comparison 
51.7±10.6° 
S1 0,3 0,2 0,2 0,1 0,1 0,2 0,5 
S2 0,4 0,2 0,0 0,2 0,0 0,0 0,4 
S3 0,1 0,4 0,5 0,1 0,2 0,2 0,3 
S4 0,0 0,1 0,2 0,3 0,1 0,4 0,0 
S5 0,4 0,2 0,1 0,1 0,2 0,3 0,2 
S6 0,1 0,4 0,2 0,1 0,3 0,3 0,3 
S7 0,3 0,5 0,3 0,2 0,2 0,4 0,1 
S8 0,1 0,2 0,2 0,1 0,2 0,1 0,0 
S9 0,5 0,7 0,7 0,6 0,2 0,2 0,6 
S10 0,5 0,6 0,3 0,4 0,0 0,1 0,6 
5th position of 
comparison 
66.0±10.6° 
S1 0,1 0,0 0,2 0,1 0,1 0,1 0,1 
S2 0,2 0,2 0,0 0,2 0,2 0,1 0,4 
S3 0,4 0,1 0,1 0,1 0,0 0,1 0,1 
S4 0,3 0,3 0,5 0,0 0,1 0,3 0,2 
S5 0,3 0,0 0,1 0,1 0,4 0,1 0,4 
S6 0,0 0,3 0,1 0,4 0,0 0,3 0,0 
S7 0,2 0,1 0,4 0,4 0,0 0,6 0,2 
S8 0,2 0,0 0,1 0,3 0,0 0,1 0,1 
S9 0,5 0,5 0,5 0,0 0,5 0,0 0,2 
S10 0,3 0,5 0,2 0,1 0,3 0,1 0,3 
182 
Table-A IV-2 Absolute differences between dynamic and quasi-static knee 
abduction-adduction (AA) in 10 healthy subjects for 5 positions of comparison 
 Subjects Model 1 Model 2 Model 3 Model 4 Model 5 Model 6 Model 7 
1st position of 
comparison: 
1.8±5.1° 
S1 7,4 8,1 3,9 1,1 3,0 0,7 2,0 
S2 13,4 12,9 4,4 3,4 2,0 0,5 2,3 
S3 2,6 2,3 3,9 0,5 0,0 0,4 0,5 
S4 5,4 5,7 7,6 0,2 3,1 2,2 0,9 
S5 5,5 5,3 2,8 2,5 3,1 1,5 1,8 
S6 6,4 6,6 0,7 2,7 2,9 1,4 0,3 
S7 1,8 1,8 0,8 0,5 0,3 2,0 0,3 
S8 5,7 6,6 1,2 1,9 1,7 3,6 0,2 
S9 7,0 6,1 3,0 0,3 1,5 4,4 0,1 
S10 3,6 3,7 0,4 0,8 2,3 2,0 1,2 
2nd position of 
comparison 
29.4±6.3° 
S1 8,9 10,4 6,2 0,9 4,9 3,0 4,4 
S2 11,9 10,9 3,1 7,3 1,4 0,1 2,8 
S3 1,9 1,0 4,0 7,4 0,5 0,5 0,7 
S4 9,0 10,5 9,8 5,0 4,4 4,9 1,7 
S5 2,4 2,4 2,7 6,4 2,1 1,5 2,6 
S6 13,6 10,6 1,6 7,7 2,8 1,1 3,9 
S7 1,8 2,0 0,9 1,4 0,3 1,8 1,0 
S8 5,6 3,8 1,7 5,0 2,2 3,8 1,1 
S9 7,0 5,5 1,4 1,8 0,8 2,5 3,3 
S10 8,9 10,1 0,8 3,9 1,9 2,1 1,4 
3rd position of 
comparison 
39.6±9.3° 
S1 8,1 12,3 7,0 2,3 6,7 4,3 5,6 
S2 12,7 11,5 4,1 8,8 0,3 1,1 1,9 
S3 5,3 0,4 3,8 10,4 0,4 1,0 0,9 
S4 6,1 7,6 6,9 7,9 1,5 2,0 1,2 
S5 5,1 5,0 1,3 7,5 2,0 1,2 2,1 
S6 18,6 13,5 3,7 11,1 3,9 0,1 2,3 
S7 1,9 2,3 1,7 1,3 1,0 0,9 0,4 
S8 5,2 1,1 3,6 7,9 2,9 4,9 2,5 
S9 6,8 5,3 1,2 1,9 1,2 2,3 3,5 
S10 10,8 13,0 0,6 6,6 2,4 2,2 1,6 
4th position of 
comparison 
51.7±10.6° 
S1 4,5 11,1 6,2 6,1 5,8 4,0 4,6 
S2 7,3 5,0 0,0 8,1 5,1 1,3 6,5 
S3 8,0 0,4 1,8 12,5 0,3 1,8 0,4 
S4 8,2 10,3 8,1 6,8 4,5 4,0 0,5 
S5 8,5 8,9 0,3 9,3 0,9 1,3 1,4 
S6 18,5 12,9 3,0 10,8 5,3 1,1 2,4 
S7 1,2 1,9 1,2 2,3 1,7 1,0 0,5 
S8 6,0 0,8 3,4 11,3 1,5 3,0 1,9 
S9 6,9 5,3 1,4 2,3 1,3 2,5 3,4 
S10 12,3 14,4 0,0 8,1 3,0 2,5 1,4 
5th position of 
comparison 
66.0±10.6° 
S1 2,0 5,5 4,5 11,5 0,4 3,1 2,4 
S2 8,8 6,6 1,6 12,4 2,6 1,2 3,9 
S3 11,6 4,3 0,6 15,1 2,8 0,8 1,9 
S4 9,7 11,7 7,2 7,7 5,7 4,2 0,3 
S5 10,4 10,7 0,1 9,9 0,6 1,4 0,2 
S6 19,8 14,4 1,9 11,7 6,6 2,4 2,9 
S7 1,1 1,8 1,2 2,5 2,1 0,7 0,4 
S8 3,9 1,0 5,2 11,9 1,8 4,1 3,5 
S9 7,9 6,2 0,9 4,6 1,6 1,6 3,9 




Table-A IV-3 Absolute differences between dynamic and quasi-static knee internal- 
external rotation (IER) in 10 healthy subjects for 5 positions of comparison 
 Subjects Model 1 Model 2 Model 3 Model 4 Model 5 Model 6 Model 7 
1st position of 
comparison: 
1.8±5.1° 
S1 0,4 0,5 2,6 3,0 0,4 2,6 3,9 
S2 0,1 0,3 9,6 3,7 2,1 1,0 3,7 
S3 0,4 0,4 1,3 1,6 1,5 2,0 2,9 
S4 12,9 13,0 13,2 2,5 9,8 8,9 7,3 
S5 2,8 2,3 3,6 0,4 0,8 1,6 0,1 
S6 4,3 2,9 1,0 7,5 6,9 8,4 3,4 
S7 3,5 2,9 3,5 2,7 2,0 2,6 2,6 
S8 2,9 1,7 5,7 1,4 1,4 4,5 2,0 
S9 1,0 2,4 1,7 3,1 10,6 11,5 11,3 
S10 0,1 0,1 2,4 1,7 0,3 2,7 2,7 
2nd position of 
comparison 
29.4±6.3° 
S1 2,5 4,2 0,7 0,4 4,7 2,4 1,8 
S2 4,9 5,9 0,1 4,3 6,0 6,8 4,7 
S3 11,2 7,8 7,2 8,2 6,3 6,6 3,9 
S4 20,6 18,4 20,0 13,1 10,0 9,9 9,4 
S5 7,1 6,6 3,7 1,6 0,8 2,7 3,8 
S6 4,8 3,9 0,9 9,4 8,0 9,9 3,8 
S7 3,3 2,3 3,6 2,6 1,3 2,7 1,0 
S8 6,0 5,7 0,1 2,6 1,7 1,3 1,1 
S9 6,6 5,5 5,2 9,9 15,9 18,0 13,5 
S10 14,7 12,2 18,4 10,9 10,3 13,6 11,4 
3rd position of 
comparison 
39.6±9.3° 
S1 1,4 4,7 0,9 2,3 7,3 4,5 4,5 
S2 7,9 8,8 3,2 7,0 8,8 9,8 7,7 
S3 10,2 8,0 8,3 6,2 5,7 6,9 4,0 
S4 21,9 19,7 21,1 14,5 11,4 11,3 10,7 
S5 8,8 8,7 5,0 3,2 2,8 4,9 0,7 
S6 2,9 2,7 6,6 4,1 4,4 9,2 2,0 
S7 1,5 0,3 1,5 0,4 1,1 0,2 1,8 
S8 7,3 7,1 5,2 3,6 2,6 1,3 2,0 
S9 5,2 3,9 3,6 8,5 14,1 16,6 11,9 
S10 22,0 18,9 25,6 14,1 13,6 16,9 14,0 
4th position of 
comparison 
51.7±10.6° 
S1 3,3 0,5 3,1 0,2 4,9 1,9 2,5 
S2 1,2 1,8 2,5 1,5 1,3 0,3 1,5 
S3 10,1 8,0 6,6 4,1 5,3 7,3 3,5 
S4 25,0 23,0 24,3 12,4 9,6 10,6 8,5 
S5 6,6 6,1 2,2 1,3 1,6 3,9 1,2 
S6 2,2 1,6 5,3 5,4 5,8 11,6 4,3 
S7 6,3 5,0 6,7 4,1 2,9 4,8 1,9 
S8 5,2 5,4 5,4 0,5 0,8 1,9 0,3 
S9 6,4 4,4 4,5 9,7 15,2 17,7 12,4 
S10 21,6 18,2 24,9 10,5 10,8 14,3 11,1 
5th position of 
comparison 
66.0±10.6° 
S1 7,1 3,0 6,4 0,4 2,2 0,3 0,4 
S2 2,7 0,3 3,6 3,8 0,5 2,7 2,0 
S3 7,2 5,9 5,2 0,8 3,0 5,2 2,3 
S4 28,5 26,9 27,8 13,6 9,3 11,6 7,9 
S5 3,3 3,7 1,4 0,0 1,0 0,6 5,8 
S6 6,8 6,8 10,2 2,7 3,7 9,4 1,0 
S7 4,0 3,0 4,9 1,9 0,6 2,4 0,7 
S8 4,8 5,4 5,9 1,2 0,1 2,6 1,4 
S9 3,6 0,6 2,1 6,2 13,0 15,1 7,5 




Table-A IV-4 Absolute differences between dynamic and quasi-static knee medio- 
lateral displacement (MLD) in 10 healthy subjects for 5 positions of comparison 
 Subjects Model 1 Model 2 Model 3 Model 4 Model 5 Model 6 Model 7 
1st position of 
comparison: 
1.8±5.1° 
S1 0,1 0,0 2,4 0,0 0,0 1,9 5,7 
S2 0,0 0,0 11,4 0,2 0,0 0,4 1,0 
S3 0,8 0,0 1,4 1,3 0,0 0,8 2,8 
S4 0,4 0,4 0,6 0,0 0,5 1,1 3,0 
S5 0,8 0,7 1,1 1,0 0,8 1,2 4,2 
S6 0,5 0,3 8,6 5,3 0,8 0,6 5,5 
S7 1,2 1,1 0,0 2,2 1,0 0,5 1,3 
S8 1,1 1,0 10,7 1,0 1,2 7,0 3,6 
S9 0,0 0,0 2,0 2,9 0,0 2,1 1,8 
S10 0,0 0,0 1,8 2,5 0,0 2,6 5,0 
2nd position of 
comparison 
29.4±6.3° 
S1 0,5 1,4 1,3 0,8 1,4 0,6 2,9 
S2 2,0 0,4 7,8 2,9 0,4 0,2 3,5 
S3 0,2 0,8 0,5 1,2 0,8 1,9 4,5 
S4 1,2 0,7 2,8 0,5 0,7 3,1 2,9 
S5 5,5 1,5 9,8 4,2 1,5 0,3 14,8 
S6 5,1 1,7 11,6 8,8 1,7 1,1 2,9 
S7 2,6 1,6 0,2 0,3 1,6 0,4 4,8 
S8 1,7 2,1 9,4 2,1 2,1 7,1 4,6 
S9 3,4 2,3 2,6 1,0 2,3 0,4 0,9 
S10 2,7 1,2 3,2 1,1 1,2 1,6 0,3 
3rd position of 
comparison 
39.6±9.3° 
S1 0,3 1,1 2,1 0,2 1,1 1,8 2,8 
S2 2,5 0,6 7,9 3,8 0,6 0,6 3,6 
S3 3,6 1,3 1,1 2,8 1,3 0,4 7,4 
S4 0,2 0,7 1,4 0,8 0,7 1,8 4,3 
S5 3,9 2,0 6,8 2,3 2,0 4,7 8,4 
S6 8,5 4,4 13,8 11,7 4,4 0,2 0,6 
S7 1,4 0,4 1,5 1,7 0,4 1,8 4,3 
S8 0,5 1,7 3,7 1,6 1,7 3,9 4,1 
S9 3,8 2,8 3,0 1,5 2,8 0,1 1,4 
S10 4,5 0,4 4,1 0,2 0,4 2,0 0,2 
4th position of 
comparison 
51.7±10.6° 
S1 2,3 2,7 0,6 1,0 2,7 0,6 0,6 
S2 7,9 2,9 10,4 8,7 2,9 9,2 5,8 
S3 2,4 1,2 7,9 1,9 1,2 1,3 8,7 
S4 1,0 1,1 1,6 1,9 1,1 2,3 4,0 
S5 5,5 0,8 7,8 3,4 0,8 3,9 8,0 
S6 7,7 4,1 13,3 10,9 4,1 1,3 0,3 
S7 3,0 1,4 0,9 0,3 1,4 1,4 4,6 
S8 1,4 1,5 1,2 1,5 1,5 7,7 4,3 
S9 3,8 2,9 2,6 1,7 2,9 0,1 1,3 
S10 2,0 3,2 1,1 1,9 3,2 0,6 2,3 
5th position of 
comparison 
66.0±10.6° 
S1 1,5 3,9 0,3 0,9 3,9 0,6 1,3 
S2 7,3 1,7 9,1 7,0 1,7 0,0 6,0 
S3 0,4 1,0 8,2 0,4 1,1 0,6 9,5 
S4 0,7 0,8 3,8 1,0 0,8 5,3 1,5 
S5 5,7 0,8 7,3 3,2 0,8 3,2 10,1 
S6 6,2 4,7 12,6 9,1 4,7 2,7 2,3 
S7 2,5 0,4 2,1 1,3 0,4 2,7 3,3 
S8 1,3 0,9 0,1 1,1 0,9 7,8 4,6 
S9 3,9 4,1 2,5 1,7 4,1 1,7 3,0 




Table-A IV-5 Absolute differences between dynamic and quasi-static knee antero- 
posterior displacement (APD) in 10 healthy subjects for 5 positions of comparison 
 Subjects Model 1 Model 2 Model 3 Model 4 Model 5 Model 6 Model 7 
1st position of 
comparison: 
1.8±5.1° 
S1 0,4 0,0 1,4 7,8 0,0 1,2 1,0 
S2 1,1 1,1 1,3 2,7 1,6 0,7 1,2 
S3 0,5 0,0 0,4 2,1 0,0 0,4 0,0 
S4 0,0 0,0 0,9 1,1 0,0 1,1 0,7 
S5 0,0 0,0 1,5 3,1 0,0 1,5 7,2 
S6 0,7 0,6 2,6 11,6 0,8 5,7 5,2 
S7 1,5 1,4 0,3 1,8 1,3 0,1 1,5 
S8 0,7 0,6 2,1 4,4 0,7 1,1 0,9 
S9 0,0 0,0 0,4 3,7 0,0 1,9 4,1 
S10 0,0 0,0 1,1 8,7 0,0 1,3 3,3 
2nd position of 
comparison 
29.4±6.3° 
S1 0,5 1,7 0,0 7,7 1,7 0,2 0,1 
S2 4,9 4,3 1,8 4,4 4,3 3,2 0,4 
S3 9,4 1,7 3,2 5,6 1,7 3,0 0,8 
S4 0,8 3,4 0,7 4,1 3,4 1,4 0,5 
S5 4,3 0,7 4,3 3,9 0,7 2,0 4,0 
S6 5,6 0,9 4,9 16,5 0,9 6,4 2,4 
S7 3,2 2,4 0,9 0,7 2,4 0,9 1,6 
S8 0,4 1,0 1,7 7,8 1,0 1,2 0,6 
S9 8,8 1,3 0,1 11,6 1,3 1,3 0,6 
S10 0,1 4,5 1,5 10,3 4,5 2,8 1,0 
3rd position of 
comparison 
39.6±9.3° 
S1 3,1 0,9 2,1 9,6 0,9 1,7 1,9 
S2 5,0 4,5 1,8 5,0 4,5 3,1 0,2 
S3 15,0 3,8 6,6 8,0 3,8 6,2 1,6 
S4 1,1 1,5 1,0 6,0 1,5 0,5 1,3 
S5 4,4 2,6 5,0 2,3 2,6 1,4 4,7 
S6 6,8 0,4 6,9 15,3 0,4 7,5 2,2 
S7 2,3 2,0 0,2 1,8 2,0 0,2 2,6 
S8 2,4 1,3 3,7 11,9 1,3 4,0 3,1 
S9 8,4 2,2 0,9 10,7 2,2 0,6 0,2 
S10 3,4 4,1 0,3 11,5 4,1 1,7 1,0 
4th position of 
comparison 
51.7±10.6° 
S1 1,7 4,3 0,2 7,0 4,3 0,2 0,0 
S2 5,3 5,3 0,8 5,7 5,3 1,3 1,8 
S3 17,1 2,4 9,3 5,4 2,4 7,0 4,2 
S4 5,5 0,1 4,2 8,4 0,1 3,1 4,2 
S5 7,5 1,2 8,9 2,2 1,2 4,7 9,1 
S6 5,4 2,0 6,0 13,3 2,0 6,5 1,8 
S7 1,5 0,5 3,5 5,0 0,5 3,5 6,1 
S8 2,2 2,3 5,8 12,6 2,3 7,5 5,2 
S9 10,2 1,3 0,3 12,4 1,3 1,7 0,6 
S10 5,7 2,9 2,5 11,6 2,9 0,4 0,6 
5th position of 
comparison 
66.0±10.6° 
S1 1,1 5,6 1,4 4,5 5,6 0,9 2,1 
S2 4,7 2,8 3,1 6,3 2,8 1,7 2,9 
S3 20,1 1,9 12,8 5,0 1,9 8,9 8,8 
S4 5,6 1,4 4,6 7,2 1,4 3,1 3,7 
S5 9,3 0,4 11,0 2,6 0,1 7,8 13,4 
S6 5,7 2,9 8,6 11,0 2,9 5,9 0,1 
S7 0,5 1,3 2,3 3,0 1,3 2,4 4,8 
S8 0,5 0,6 5,9 11,6 0,6 8,3 5,8 
S9 12,4 2,9 1,3 9,2 2,9 2,4 1,2 




Table-A IV-6 Absolute differences between dynamic and quasi-static knee proximo- 
distal displacement (PDD) in 10 healthy subjects for 5 positions of comparison 
 Subjects Model 1 Model 2 Model 3 Model 4 Model 5 Model 6 Model 7 
1st position of 
comparison: 
1.8±5.1° 
S1 0,6 0,0 0,6 5,8 0,0 0,5 0,2 
S2 1,0 1,0 1,3 4,9 1,5 1,4 1,6 
S3 0,6 0,0 0,0 2,1 0,0 0,1 0,1 
S4 2,1 2,1 2,5 1,7 2,2 2,3 2,1 
S5 0,1 0,1 0,4 5,5 0,1 0,2 0,2 
S6 2,2 1,9 2,3 3,8 2,7 3,3 2,0 
S7 1,7 1,5 1,8 1,0 1,4 1,5 1,2 
S8 1,0 0,9 1,4 7,6 1,1 1,2 0,8 
S9 0,0 0,1 0,1 0,6 0,0 0,4 0,1 
S10 0,0 0,0 0,2 0,6 0,0 0,1 0,1 
2nd position of 
comparison 
29.4±6.3° 
S1 1,2 0,7 1,7 7,6 0,7 1,5 0,7 
S2 4,4 3,7 4,5 6,8 3,7 4,6 3,8 
S3 3,1 1,6 2,7 10,9 1,6 2,7 1,9 
S4 0,1 1,8 3,2 11,0 1,8 2,8 2,0 
S5 3,0 1,3 3,0 9,3 1,3 2,8 1,8 
S6 0,4 3,3 4,4 12,0 3,3 4,4 3,9 
S7 2,1 2,7 3,6 3,1 2,7 3,5 2,3 
S8 0,8 2,2 3,0 10,7 2,2 2,7 2,0 
S9 0,2 2,3 3,2 7,1 2,3 3,7 2,4 
S10 5,6 4,7 6,0 4,8 4,7 5,6 4,3 
3rd position of 
comparison 
39.6±9.3° 
S1 3,5 0,9 2,7 10,9 0,9 2,5 0,9 
S2 4,6 3,8 4,7 7,4 3,8 4,8 3,9 
S3 7,3 1,6 3,5 15,6 1,6 3,4 2,0 
S4 1,7 3,4 4,8 9,4 3,4 4,4 3,6 
S5 4,6 2,7 5,0 9,2 2,7 4,7 2,8 
S6 5,1 2,6 4,5 22,1 2,6 4,8 3,3 
S7 1,3 2,4 3,6 4,7 2,4 3,5 2,0 
S8 2,5 2,5 4,0 14,0 2,5 3,8 2,3 
S9 0,2 2,5 3,5 7,5 2,5 4,0 2,7 
S10 4,3 5,1 7,1 11,0 5,1 6,7 4,6 
4th position of 
comparison 
51.7±10.6° 
S1 3,7 3,5 6,0 11,5 3,5 5,8 3,3 
S2 6,2 6,5 8,5 10,8 6,5 8,3 6,6 
S3 12,4 0,4 3,1 20,1 0,4 3,1 0,2 
S4 0,1 3,3 5,5 14,0 3,3 4,8 3,3 
S5 5,0 2,3 5,2 9,8 2,3 5,1 2,2 
S6 5,0 3,2 5,3 23,0 3,2 5,7 3,6 
S7 0,4 0,5 2,3 8,9 0,5 2,2 0,1 
S8 4,1 0,9 3,0 17,4 0,9 2,7 0,5 
S9 1,1 1,4 2,6 9,5 1,4 3,1 1,6 
S10 4,1 5,4 8,1 14,6 5,4 7,5 5,0 
5th position of 
comparison 
66.0±10.6° 
S1 8,3 0,2 3,7 17,2 0,2 3,5 0,3 
S2 2,6 2,5 5,1 17,5 2,5 5,1 2,7 
S3 15,2 0,2 3,7 21,8 0,2 3,6 0,7 
S4 3,4 0,3 3,3 19,2 0,3 2,7 0,2 
S5 5,4 1,9 4,9 9,8 1,7 4,7 1,3 
S6 7,7 1,7 4,7 28,0 1,7 5,4 1,7 
S7 0,0 0,7 2,8 9,7 0,7 2,7 0,2 
S8 1,8 2,2 5,0 17,5 2,2 4,7 1,6 
S9 4,0 1,6 4,1 16,6 1,6 4,6 1,7 




Table-A IV-7 Absolute differences between dynamic and quasi-static knee 
flexion-extension (FE) in 10 OA subjects for 5 positions of comparison 
 Subjects Model 1 Model 2 Model 3 Model 4 Model 5 Model 6 Model 7 
1st position of 
comparison: 
5.9±5.4° 
OA1 0,1 0,2 0,1 0,3 0,1 0,1 0,1 
OA2 0,3 0,2 0,1 0,3 0,0 0,1 0,2 
OA3 0,1 0,0 0,0 0,2 0,1 0,1 0,2 
OA4 0,2 0,0 0,1 0,2 0,1 0,4 0,0 
OA5 0,0 0,0 0,1 0,2 0,2 0,0 0,2 
OA6 0,0 0,1 0,2 0,0 0,1 0,1 0,2 
OA7 0,3 0,0 0,2 0,1 0,3 0,1 0,2 
OA8 0,2 0,1 0,1 0,1 0,2 0,0 0,2 
OA9 0,0 0,0 0,2 0,0 0,2 0,1 0,0 
OA10 0,1 0,1 0,0 0,4 0,0 0,0 0,1 
2nd position of 
comparison 
27.8±9.1° 
OA1 0,0 0,2 0,2 0,2 0,4 0,4 0,5 
OA2 0,1 0,5 0,2 0,3 0,0 0,5 0,4 
OA3 0,6 0,5 0,5 0,2 0,6 0,5 0,3 
OA4 0,5 1,0 0,8 0,9 0,6 0,0 0,6 
OA5 0,0 0,0 0,1 0,1 0,0 0,2 0,1 
OA6 0,1 0,2 0,0 0,4 0,6 0,3 0,2 
OA7 0,1 0,0 0,1 0,1 0,1 0,1 0,0 
OA8 0,2 0,2 0,1 0,0 0,2 0,8 0,4 
OA9 0,0 0,3 0,5 0,5 0,1 0,1 0,3 
OA10 0,2 0,3 0,6 0,0 0,6 0,2 0,2 
3rd position of 
comparison 
38.2±9.0° 
OA1 0,3 0,2 0,5 0,3 0,3 0,6 0,7 
OA2 0,2 0,0 0,1 0,3 0,5 0,1 0,1 
OA3 0,6 0,4 0,5 0,1 0,6 0,5 0,3 
OA4 0,5 0,3 0,3 0,1 0,0 0,7 0,5 
OA5 0,2 0,4 0,2 0,5 0,4 0,2 0,5 
OA6 0,0 0,5 0,1 0,0 0,7 0,0 0,1 
OA7 0,0 0,2 0,1 0,1 0,5 0,3 0,3 
OA8 0,5 0,3 0,4 0,2 0,4 0,4 0,7 
OA9 0,6 0,5 0,0 0,6 0,2 0,5 0,4 
OA10 0,7 0,6 0,1 0,1 0,3 0,6 0,2 
4th position of 
comparison 
47.8±8.8° 
OA1 0,0 0,4 0,0 0,1 0,3 0,3 0,6 
OA2 0,2 0,4 0,1 0,2 0,0 0,2 0,1 
OA3 0,0 0,1 0,3 0,6 0,1 0,2 0,1 
OA4 0,4 0,5 0,4 0,4 0,2 0,7 0,5 
OA5 0,4 0,5 0,1 0,3 0,4 0,1 0,5 
OA6 0,0 0,1 0,4 0,2 0,1 0,2 0,1 
OA7 0,1 0,1 0,0 0,1 1,4 0,0 1,1 
OA8 0,6 0,6 0,3 0,3 0,4 0,3 0,3 
OA9 0,4 0,3 0,4 0,1 0,1 0,1 0,2 
OA10 0,4 0,2 0,3 0,2 0,3 0,4 0,3 
5th position of 
comparison 
62.0±9.7° 
OA1 0,3 0,3 0,3 0,2 0,1 0,1 0,3 
OA2 0,1 0,0 0,1 0,2 0,1 0,2 0,1 
OA3 0,1 0,0 0,1 0,0 0,0 0,1 0,0 
OA4 0,2 0,5 0,4 0,4 0,2 0,0 0,1 
OA5 0,2 0,3 0,0 0,6 0,2 0,3 0,1 
OA6 0,0 0,3 0,3 0,2 0,2 0,2 0,1 
OA7 0,1 0,2 0,2 0,3 0,3 0,2 0,1 
OA8 0,1 0,1 0,0 0,2 0,1 0,2 0,1 
OA9 0,1 0,2 0,1 0,1 0,1 0,3 0,1 




Table-A IV-8 Absolute differences between dynamic and quasi-static knee 
abduction-adduction (AA) in 10 OA subjects for 5 positions of comparison 
 Subjects Model 1 Model 2 Model 3 Model 4 Model 5 Model 6 Model 7 
1st position of 
comparison: 
5.9±5.4° 
OA1 7,4 8,1 4,1 1,0 3,0 6,4 0,5 
OA2 3,8 3,2 8,0 1,4 8,7 9,3 8,1 
OA3 1,1 1,6 4,7 0,9 2,3 7,8 1,1 
OA4 2,1 2,2 6,2 0,1 0,3 5,2 1,4 
OA5 3,5 3,6 0,9 2,3 3,4 5,6 2,0 
OA6 6,0 7,3 8,3 2,3 0,4 6,1 0,6 
OA7 3,3 3,3 11,0 2,2 6,9 7,8 0,1 
OA8 1,2 1,6 4,8 2,3 3,7 3,0 3,1 
OA9 0,7 1,0 4,4 0,6 0,1 3,6 0,9 
OA10 11,6 11,7 0,5 1,5 1,8 3,6 0,3 
2nd position of 
comparison 
27.8±9.1° 
OA1 7,2 5,6 3,0 4,3 4,6 4,8 1,0 
OA2 7,7 8,2 10,1 2,6 9,2 9,3 9,2 
OA3 2,7 3,3 6,2 1,2 4,3 9,0 2,6 
OA4 2,8 3,6 5,4 0,4 7,8 7,1 2,7 
OA5 4,4 3,8 1,2 1,6 3,8 5,9 2,0 
OA6 9,4 12,9 10,4 2,7 2,0 7,0 0,2 
OA7 2,8 2,3 11,5 2,6 5,9 8,6 1,7 
OA8 0,7 1,7 2,9 5,0 3,7 3,9 3,4 
OA9 4,0 2,9 2,9 5,2 2,0 3,2 0,1 
OA10 16,2 16,0 1,7 0,2 4,0 3,8 1,0 
3rd position of 
comparison 
38.2±9.0° 
OA1 7,0 3,6 0,7 8,5 7,5 1,4 3,3 
OA2 6,7 7,1 8,3 0,6 7,4 7,3 7,4 
OA3 1,5 2,1 5,0 0,0 3,0 7,8 1,4 
OA4 5,6 6,7 2,7 3,0 7,6 5,0 0,1 
OA5 5,1 2,4 4,9 0,6 7,3 9,7 4,4 
OA6 11,1 14,9 11,6 1,5 3,4 8,1 1,6 
OA7 0,8 0,2 12,9 1,1 3,9 10,5 4,2 
OA8 0,4 2,0 1,8 9,6 3,7 3,0 4,0 
OA9 4,2 3,0 3,1 5,0 1,9 3,5 0,1 
OA10 15,4 15,2 0,9 1,1 4,8 4,6 1,8 
4th position of 
comparison 
47.8±8.8° 
OA1 4,6 1,0 3,5 6,4 5,2 3,5 1,1 
OA2 7,8 8,8 7,3 2,0 6,7 5,6 6,2 
OA3 2,8 3,4 6,1 0,9 4,5 8,8 2,6 
OA4 5,3 6,2 2,9 3,1 8,1 5,4 0,1 
OA5 4,2 1,4 5,7 1,5 8,1 10,6 5,3 
OA6 13,9 18,5 12,8 0,3 6,0 9,0 4,1 
OA7 1,3 0,4 12,9 1,8 3,6 10,9 4,6 
OA8 0,9 3,3 4,4 9,9 7,4 2,9 9,3 
OA9 2,8 1,1 5,3 4,1 1,0 6,4 3,1 
OA10 17,8 17,1 0,1 0,1 6,7 5,4 3,0 
5th position of 
comparison 
62.0±9.7° 
OA1 0,7 3,0 5,5 5,9 4,0 4,2 0,6 
OA2 9,6 9,3 7,5 4,7 5,7 5,6 6,2 
OA3 2,3 3,7 5,5 1,6 5,9 7,1 1,8 
OA4 6,6 8,6 2,1 5,0 6,7 4,8 1,3 
OA5 3,2 0,2 7,1 2,1 10,0 11,8 7,3 
OA6 12,4 16,9 11,5 1,8 4,5 7,6 2,4 
OA7 1,1 0,1 13,3 1,8 3,8 11,0 4,5 
OA8 4,0 2,7 4,0 14,8 2,2 2,3 7,6 
OA9 10,0 4,0 0,7 11,4 1,7 2,9 0,1 




Table-A IV-9 Absolute differences between dynamic and quasi-static knee 
internal-external rotation (IER) in 10 OA subjects for 5 positions of comparison 
 Subjects Model 1 Model 2 Model 3 Model 4 Model 5 Model 6 Model 7 
1st position of 
comparison: 
5.9±5.4° 
OA1 0,7 1,3 8,9 8,0 4,3 3,1 6,7 
OA2 0,5 0,8 3,9 1,2 9,0 11,4 5,7 
OA3 0,2 0,8 1,1 0,1 2,2 2,3 2,6 
OA4 1,4 0,8 0,0 0,7 0,8 3,0 0,5 
OA5 1,2 0,6 0,4 2,1 2,8 2,5 2,9 
OA6 0,6 0,6 0,7 0,2 3,6 5,0 3,8 
OA7 3,1 2,6 1,1 4,7 6,6 1,8 8,9 
OA8 0,3 0,8 5,4 1,6 4,2 1,5 3,0 
OA9 0,0 3,3 0,4 1,0 0,1 1,4 0,7 
OA10 1,0 0,4 5,9 1,7 1,0 0,6 1,9 
2nd position of 
comparison 
27.8±9.1° 
OA1 3,5 4,5 10,2 6,2 0,5 6,8 2,8 
OA2 3,3 3,6 3,5 5,4 11,9 13,6 9,2 
OA3 1,5 0,5 1,5 1,2 2,8 2,1 3,1 
OA4 9,2 3,6 1,5 12,4 8,4 9,9 9,8 
OA5 4,9 3,9 2,0 6,7 4,6 3,7 5,1 
OA6 7,8 6,9 8,1 4,0 1,5 2,9 1,8 
OA7 7,2 5,8 0,4 7,6 11,0 0,3 12,3 
OA8 0,7 0,9 4,7 2,3 4,8 2,6 4,5 
OA9 6,6 8,5 4,1 7,2 3,8 2,5 3,2 
OA10 2,1 2,4 8,5 7,1 4,7 6,6 5,7 
3rd position of 
comparison 
38.2±9.0° 
OA1 0,7 0,5 2,2 8,6 2,5 4,2 4,0 
OA2 0,3 0,8 0,1 2,1 9,5 11,1 6,5 
OA3 0,6 1,6 0,6 0,9 4,7 4,1 5,2 
OA4 10,9 4,6 3,1 15,2 11,7 14,5 13,2 
OA5 3,9 2,5 0,0 8,8 5,6 5,8 3,9 
OA6 6,4 5,3 6,8 2,1 3,8 5,4 4,3 
OA7 9,8 8,8 1,7 9,9 12,6 0,6 12,9 
OA8 3,4 1,8 5,6 1,4 5,8 3,9 6,8 
OA9 3,2 4,9 0,9 4,1 0,6 0,7 0,2 
OA10 4,0 4,3 9,9 5,1 2,8 4,4 3,7 
4th position of 
comparison 
47.8±8.8° 
OA1 5,7 5,7 6,1 3,7 2,8 9,3 1,2 
OA2 5,6 4,9 7,0 1,4 6,7 7,8 4,2 
OA3 2,4 1,1 2,3 1,9 2,2 1,3 2,8 
OA4 12,9 6,5 5,1 17,8 15,5 18,2 16,1 
OA5 3,3 1,8 0,7 8,2 4,8 5,1 3,2 
OA6 6,5 5,0 6,7 0,7 7,4 8,4 7,6 
OA7 9,3 9,6 2,0 10,4 12,4 0,7 12,3 
OA8 8,0 5,9 8,0 0,2 5,0 3,2 7,7 
OA9 5,0 5,3 1,3 5,7 1,3 1,1 0,8 
OA10 6,9 6,7 12,3 6,0 4,4 6,7 4,8 
5th position of 
comparison 
62.0±9.7° 
OA1 4,0 4,3 2,6 3,5 3,4 8,4 2,0 
OA2 10,5 11,9 14,2 2,8 2,8 3,3 0,5 
OA3 5,4 2,5 5,1 3,8 1,6 0,8 2,8 
OA4 16,2 11,5 10,6 21,8 20,3 23,4 20,6 
OA5 2,2 0,6 1,2 7,9 4,7 5,6 2,9 
OA6 5,9 4,4 6,0 0,8 7,5 8,7 7,7 
OA7 9,2 9,3 2,3 9,8 12,4 0,7 12,3 
OA8 9,0 5,5 6,3 1,3 4,0 4,4 9,0 
OA9 5,6 2,6 1,4 6,2 1,1 0,7 1,1 




Table-A IV-10 Absolute differences between dynamic and quasi-static knee medio- 
lateral displacement (MLD) in 10 OA subjects for 5 positions of comparison 
 Subjects Model 1 Model 2 Model 3 Model 4 Model 5 Model 6 Model 7 
1st position of 
comparison: 
5.9±5.4° 
OA1 1,1 0,9 10,3 5,2 1,8 9,9 6,2 
OA2 0,0 0,0 5,7 1,2 0,1 7,6 8,5 
OA3 0,5 0,0 0,3 1,4 0,0 0,7 1,2 
OA4 0,6 0,5 5,0 3,7 0,0 4,3 4,3 
OA5 1,3 0,9 5,6 1,7 2,5 4,4 1,3 
OA6 0,7 0,0 0,1 0,7 0,0 2,8 2,4 
OA7 0,1 0,1 0,6 1,1 0,1 0,5 1,8 
OA8 0,2 0,3 2,2 3,5 0,6 0,9 1,1 
OA9 0,3 0,0 4,6 6,8 0,0 0,9 2,5 
OA10 0,6 0,0 7,1 1,0 0,0 0,3 3,0 
2nd position of 
comparison 
27.8±9.1° 
OA1 4,7 5,8 13,9 0,1 5,8 15,9 0,4 
OA2 1,8 0,7 0,7 4,1 0,7 8,2 6,6 
OA3 2,7 1,6 0,6 0,5 1,6 1,3 1,6 
OA4 5,2 3,2 10,8 0,3 3,2 1,3 0,4 
OA5 3,6 4,1 7,3 4,5 4,1 5,2 2,1 
OA6 4,0 4,0 1,5 4,1 4,0 9,9 6,4 
OA7 0,9 0,1 1,2 1,3 0,1 1,3 1,8 
OA8 2,3 0,7 1,6 8,2 0,7 8,8 2,8 
OA9 0,8 1,2 6,6 5,2 1,2 1,1 2,2 
OA10 4,6 0,6 10,5 2,4 0,6 1,8 1,2 
3rd position of 
comparison 
38.2±9.0° 
OA1 10,3 10,7 14,3 6,2 10,7 19,7 6,6 
OA2 3,2 2,0 1,3 5,4 2,0 9,5 5,0 
OA3 4,2 3,1 2,1 2,1 3,1 2,8 3,2 
OA4 1,8 1,1 7,1 1,0 1,1 4,0 3,9 
OA5 5,0 6,3 12,6 6,1 6,3 6,2 10,7 
OA6 2,5 2,9 0,2 2,7 2,9 9,4 5,1 
OA7 1,2 1,8 0,0 0,1 1,8 0,2 0,1 
OA8 3,0 0,2 2,1 9,4 0,2 8,7 6,0 
OA9 2,3 2,1 7,7 4,1 2,1 1,9 3,5 
OA10 5,0 1,0 11,1 2,5 1,0 1,2 0,9 
4th position of 
comparison 
47.8±8.8° 
OA1 5,6 5,8 6,6 1,1 5,8 15,0 1,8 
OA2 4,1 2,7 0,3 6,5 2,7 9,9 2,4 
OA3 1,7 0,7 0,4 0,5 0,7 0,4 0,9 
OA4 5,9 1,0 9,3 2,4 1,0 2,0 1,5 
OA5 3,3 4,6 11,0 4,4 4,6 4,6 9,0 
OA6 7,0 6,7 3,1 7,4 6,7 14,2 7,1 
OA7 3,4 3,1 0,8 2,9 3,1 0,4 1,4 
OA8 3,9 0,6 1,4 9,2 0,6 9,3 10,6 
OA9 2,2 1,4 8,0 4,3 1,4 0,4 2,8 
OA10 7,5 0,7 10,2 4,5 0,7 2,1 0,5 
5th position of 
comparison 
62.0±9.7° 
OA1 8,2 7,6 6,4 3,6 7,6 17,1 3,8 
OA2 9,2 6,4 4,3 9,9 6,4 12,8 3,1 
OA3 2,9 2,1 0,0 0,5 2,1 0,3 2,8 
OA4 9,2 2,5 11,3 3,7 2,5 0,2 0,4 
OA5 3,6 4,7 11,1 4,6 4,7 4,0 8,1 
OA6 4,7 4,4 0,8 4,6 4,4 11,7 5,0 
OA7 3,5 3,0 0,3 2,9 3,0 0,3 1,4 
OA8 2,8 0,8 1,9 6,6 0,8 7,8 12,9 
OA9 2,0 1,3 9,5 4,9 1,3 0,2 2,6 




Table-A IV-11 Absolute differences between dynamic and quasi-static knee antero- 
posterior displacement (APD) in 10 OA subjects for 5 positions of comparison 
 Subjects Model 1 Model 2 Model 3 Model 4 Model 5 Model 6 Model 7 
1st position of 
comparison: 
5.9±5.4° 
OA1 1,1 0,9 0,8 8,7 1,7 2,0 1,9 
OA2 0,0 0,0 1,3 1,7 0,1 2,9 0,6 
OA3 0,0 0,0 1,3 2,2 0,0 1,1 2,6 
OA4 0,7 0,5 0,7 2,9 0,0 0,1 0,6 
OA5 0,2 0,2 0,5 0,8 0,4 0,5 1,9 
OA6 0,1 0,0 0,5 0,3 0,0 0,4 2,4 
OA7 1,4 1,3 0,2 5,4 0,8 0,1 2,4 
OA8 0,8 1,5 1,6 4,7 2,6 0,0 0,4 
OA9 0,1 0,2 3,7 1,9 0,3 0,0 3,1 
OA10 0,3 0,0 3,1 0,8 0,0 1,1 6,3 
2nd position of 
comparison 
27.8±9.1° 
OA1 2,6 3,8 1,1 3,5 3,8 1,2 3,0 
OA2 1,4 0,8 0,7 6,5 0,8 3,0 1,0 
OA3 1,6 1,7 3,8 1,0 1,7 3,5 0,6 
OA4 9,6 3,4 1,6 9,0 3,4 1,0 1,5 
OA5 0,5 0,5 0,4 2,3 0,5 0,4 1,7 
OA6 0,5 0,3 1,4 4,3 0,3 2,0 1,2 
OA7 0,1 2,1 0,1 3,2 2,1 0,2 2,0 
OA8 0,8 3,1 1,3 7,6 3,1 1,2 0,5 
OA9 4,0 0,7 4,7 0,1 0,7 0,6 2,2 
OA10 5,2 0,0 5,3 8,4 0,0 2,5 4,2 
3rd position of 
comparison 
38.2±9.0° 
OA1 3,0 2,6 0,4 3,6 2,6 2,2 2,5 
OA2 0,7 3,5 1,8 4,7 3,5 0,7 3,5 
OA3 1,6 1,7 3,8 1,0 1,7 3,5 0,5 
OA4 16,7 1,7 5,8 12,3 1,7 2,8 0,7 
OA5 4,5 3,1 6,5 8,5 3,1 5,7 3,9 
OA6 2,0 0,8 2,9 5,7 0,8 3,8 2,5 
OA7 4,0 0,6 2,4 0,2 0,6 2,2 0,5 
OA8 5,3 1,1 1,5 13,8 1,1 2,2 2,1 
OA9 2,9 0,4 3,4 1,2 0,4 2,0 0,6 
OA10 9,4 4,2 9,3 11,9 4,2 6,5 0,2 
4th position of 
comparison 
47.8±8.8° 
OA1 5,2 4,8 2,3 1,9 4,8 0,3 0,7 
OA2 2,1 1,6 1,8 9,2 1,6 4,0 0,1 
OA3 2,7 2,9 5,2 2,6 2,9 5,0 2,1 
OA4 17,6 4,0 4,9 9,5 4,0 1,8 0,8 
OA5 4,9 3,6 6,9 8,9 3,6 6,1 4,4 
OA6 2,8 0,5 4,1 8,6 0,5 5,7 2,1 
OA7 4,6 1,6 2,4 1,7 1,6 2,2 0,4 
OA8 4,7 2,2 2,1 13,0 2,2 3,6 3,1 
OA9 1,9 2,1 0,1 4,4 2,1 4,9 2,4 
OA10 17,6 7,7 14,4 20,4 7,7 11,5 4,8 
5th position of 
comparison 
62.0±9.7° 
OA1 9,6 6,8 2,0 4,1 6,8 1,0 1,3 
OA2 1,5 1,2 4,7 9,3 1,2 7,1 3,6 
OA3 2,2 0,9 6,9 3,7 0,9 6,6 2,8 
OA4 20,7 3,8 7,3 7,9 3,8 4,0 0,6 
OA5 8,1 6,3 10,6 12,3 6,3 9,7 6,5 
OA6 0,5 1,7 1,7 6,1 1,7 3,2 0,1 
OA7 4,6 1,6 3,1 2,8 1,6 2,4 0,4 
OA8 3,6 3,8 2,2 11,1 3,8 4,8 4,8 
OA9 0,1 3,9 4,3 7,8 4,1 8,4 4,9 




Table-A IV-12 Absolute differences between dynamic and quasi-static knee proximo- 
distal displacement (PDD) in 10 OA subjects for 5 positions of comparison 
 Subjects Model 1 Model 2 Model 3 Model 4 Model 5 Model 6 Model 7 
1st position of 
comparison: 
5.9±5.4° 
OA1 1,4 1,2 2,5 6,1 2,3 3,9 2,3 
OA2 1,6 1,5 2,0 0,5 2,4 2,5 2,5 
OA3 0,1 0,0 0,6 2,5 0,0 0,5 0,2 
OA4 1,1 0,9 2,1 0,7 0,0 0,1 0,5 
OA5 0,1 0,0 0,3 0,5 0,1 0,3 0,7 
OA6 1,9 0,0 0,2 2,0 0,0 0,1 0,3 
OA7 0,4 0,4 1,3 0,7 0,1 1,0 0,4 
OA8 0,0 0,0 0,5 7,4 0,2 0,5 0,2 
OA9 0,2 0,5 1,0 0,5 0,9 1,4 1,4 
OA10 0,7 0,0 0,2 2,5 0,0 0,4 0,2 
2nd position of 
comparison 
27.8±9.1° 
OA1 2,8 5,3 5,9 9,6 5,3 5,7 4,9 
OA2 2,2 3,0 3,8 1,2 3,0 3,4 3,2 
OA3 3,5 3,7 5,0 1,9 3,7 4,8 3,8 
OA4 9,9 5,9 7,5 6,7 5,9 7,6 5,8 
OA5 0,4 0,4 0,6 0,7 0,4 0,6 0,8 
OA6 5,1 0,4 1,5 2,2 0,4 1,4 1,0 
OA7 1,6 2,3 3,1 0,0 2,3 3,0 2,1 
OA8 1,4 0,4 1,3 12,4 0,4 0,9 0,1 
OA9 1,1 3,5 4,9 2,5 3,5 4,8 3,8 
OA10 2,9 0,4 1,5 3,1 0,4 1,8 0,3 
3rd position of 
comparison 
38.2±9.0° 
OA1 0,2 4,9 6,5 6,8 4,9 6,3 4,1 
OA2 1,9 2,7 3,6 2,3 2,7 3,3 2,8 
OA3 0,3 0,5 1,8 5,1 0,5 1,6 0,6 
OA4 4,8 1,7 4,1 15,5 1,7 4,3 1,6 
OA5 0,3 4,0 5,5 4,9 4,0 5,5 3,4 
OA6 5,5 0,6 2,0 2,4 0,6 1,8 1,2 
OA7 7,7 8,5 9,9 5,0 8,5 9,8 8,0 
OA8 0,5 3,2 4,8 16,2 3,2 4,3 2,4 
OA9 1,3 3,7 5,1 2,6 3,7 5,0 3,9 
OA10 2,2 0,3 0,8 3,4 0,3 1,0 0,4 
4th position of 
comparison 
47.8±8.8° 
OA1 1,8 2,9 4,5 4,4 2,9 4,4 2,0 
OA2 0,3 2,9 4,7 7,0 2,9 4,3 2,6 
OA3 0,9 1,5 2,9 5,2 1,5 2,7 1,5 
OA4 4,4 2,0 4,8 16,3 2,0 5,1 1,9 
OA5 0,4 4,1 5,5 4,6 4,1 5,5 3,4 
OA6 5,5 1,6 3,7 3,8 1,6 3,4 2,2 
OA7 2,4 3,9 5,8 0,4 3,9 5,7 3,3 
OA8 1,2 3,0 5,5 21,5 3,0 5,1 2,1 
OA9 0,2 1,8 3,9 6,8 1,8 3,8 1,9 
OA10 4,2 2,3 3,9 6,3 2,3 4,3 2,2 
5th position of 
comparison 
62.0±9.7° 
OA1 1,9 2,9 5,7 1,9 2,9 5,5 1,8 
OA2 0,5 3,8 6,8 10,7 3,8 6,3 2,8 
OA3 0,5 2,3 5,3 11,7 2,3 5,1 2,0 
OA4 1,7 1,0 2,5 20,9 1,0 2,9 1,0 
OA5 3,7 7,3 9,2 3,0 7,3 9,3 6,8 
OA6 4,9 2,1 4,0 3,0 2,1 3,9 2,7 
OA7 2,6 3,9 6,1 0,2 4,1 5,8 3,5 
OA8 3,9 5,9 9,1 21,9 5,9 8,8 5,0 
OA9 0,1 2,0 4,9 9,6 2,1 4,6 2,1 
OA10 3,4 1,8 4,2 11,9 1,8 4,6 1,7 
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